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Résumé
Les pathologies cardio-vasculaires d’origine athéroscléreuse, premières
causes de mortalité dans les pays occidentaux, sont insuffisamment prises en
charge par les outils de dépistage et de suivi thérapeutique actuels. La Tomo-
graphie par Emission de Positons (TEP) est susceptible d’apporter au clinicien
des outils puissants pour le diagnostic et le suivi thérapeutique des patients,
en particulier grâce au traceur Fluorodésoxyglucose marqué au fluor 18 ([18F]-
FDG). Cependant, l’Effet de Volume Partiel (EVP), dû notamment à la réso-
lution spatiale limitée dans les images (plusieurs millimètres) en regard des
faibles dimensions (de l’ordre du millimètre) des VOlumes d’Intérêt (VOIs),
et les fluctuations statistiques du signal mesuré présentent des défis pour une
quantification fiable.
Un modèle original de lésion athéromateuse, paramétré par ses dimensions
et sa concentration d’activité, a été développé et des simulations Monte-Carlo
d’acquisitions TEP au [18F]-FDG de 36 lésions ont été produites. A partir des
acquisitions simulées, nous avons montré que le nombre d’itérations des re-
constructions itératives, le post-filtrage appliqué et le moyennage dans le VOI,
paramètres relevés comme hautement variables dans une revue de la littéra-
ture dédiée, peuvent induire des variations des valeurs de fixation mesurées
d’un facteur 1.5 à 4. Nous avons montré qu’une modélisation de la réponse du
tomographe pouvait réduire le biais de mesure d’environ 10% par rapport au
biais mesuré sur une image reconstruite avec un algorithme itératif standard
et pour un niveau de bruit comparable.
Sur les images reconstruites, nous avons montré que la fixation mesurée
reste très biaisée (sous-estimation de plus de 50% du SUV réel) et dépend for-
tement des dimensions de la lésion à cause de l’EVP. Un contraste minimum
de 4 par rapport à l’activité sanguine est nécessaire pour qu’une lésion soit dé-
tectée. Sans correction d’EVP, la mesure présente une corrélation faible avec la
concentration d’activité, mais est très corrélée à l’activité totale dans la lésion.
L’application d’une correction d’EVP fournit une mesure moins sensible à la
géométrie de la lésion et plus corrélée à la concentration d’activité mais réduit
la corrélation à l’activité totale dans la lésion.
En conclusion, nous avons montré que l’intégralité de la fixation du [18F]-
FDG dans les lésions athéromateuses inflammatoires totale peut être caractéri-
sée sur les images TEP. Cette estimée ne requiert pas de correction de l’EVP.
Lorsque la concentration d’activité dans la lésion est estimée, les mesures sont
très biaisées à cause de l’EVP. Ce biais peut être réduit en mesurant le voxel
d’intensité maximale, dans les images reconstruites sans post-filtrage avec au
moins 80 itérations incluant un modèle de réponse du détecteur. La mise en
œuvre d’une correction d’EVP facilite la détection des changements d’activité
métabolique indépendamment de changements de dimensions de la zone siège
de l’inflammation. Une quantification absolue exacte de la concentration d’ac-
tivité dans les lésions ne sera possible que via une amélioration substantielle
de la résolution spatiale des détecteurs TEP.
Mots-clés :
Tomographie par émission, simulation Monte-Carlo, athérosclérose, quan-
tification, effet de volume partiel.
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Abstract
Cardiovascular disease is the leading cause of death in western countries.
New strategies and tools for diagnosis and therapeutic monitoring need to be
developed to manage patients with atherosclerosis, which is one major cause
of cardiovascular disease. Fluorodeoxyglucose Positron Emission Tomography
(FDG-PET) is a powerful imaging technique that can detect at early stages
plaques prone to rupture. Yet, Partial Volume Effect (PVE), due to the small le-
sion dimensions (around 1 mm) with respect to the scanner spatial resolution
(around 6 mm full width at half maximum), and statistical variations conside-
rably challenge the precise characterization of plaques from PET images.
An original model of atheromatous lesion parameterized by its dimensions
and activity concentration, was developed. Thirty six Monte Carlo simulations
of FDG-PET acquisitions were produced. Based on the simulations, we showed
that the number of iterations in iterative reconstructions, the post filtering of
reconstructed images and the quantification method in the Volume Of Interests
(VOI) varied sharply in an analysis of the dedicated literature. Changes in one
of these parameters only could induce variations by a factor of 1.5 to 4 in the
quantitative index. Overall, inflammation remained largely underestimated (>
50% of the real uptake). We demonstrated that modeling the detector response
could reduce the bias by 10% of its value in comparison to a standard OSEM
recontruction and for an identical level of noise.
In reconstructed images, we showed that the measured values depended
not only on the real uptake but also on the lesion dimensions because of PVE.
A minimum contrast of 4 with respect to blood activity was required for the
lesion to be observable. Without PVE correction, the measured values exhibited
a correlation with activity concentration but were much more correlated with
the total uptake in the lesion. Applying a PVE correction leads to an activity
estimate that was less sensitive to the geometry of the lesion. The corrected
values were more correlated to the activity concentration and less correlated
to the total activity.
In conclusion, we showed that the total activity in inflammatory lesions
could be assessed in FDG-PET images. This estimate did not require PVE cor-
rection. Tracer concentration estimates are largely biased due to PVE, and the
bias can be reduced by measuring the maximum voxel in the lesion in images
reconstructed with at least 80 iterations and by modeling the detector res-
ponse. Explicit PVE correction is recommended to detect metabolic changes
independent of geometric changes. An accurate estimation of plaque uptake
will however require the intrinsic spatial resolution of PET scanners to be im-
proved.
Keywords :
Emission tomography, Monte Carlo simulation, atherosclerosis, quantifica-
tion, partial volume effect.
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Introduction
L’essor de l’imagerie moléculaire a ouvert de nouvelles perspectives pourla recherche médicale, le diagnostic et le suivi thérapeutique en permet-
tant la détection de processus physiopathologiques se produisant à l’échelle
des molécules, bien avant que des répercussions sur l’anatomie des patients ne
soient visibles. En particulier, le développement de sondes et de techniques de
détection associées suscite un intérêt croissant pour la prise en charge de l’athé-
rosclérose, maladie cardio-vasculaire très répandue mais encore mal détectée.
Les modalités de Tomographie par Emission (TE), reposant sur la détection de
composés radioactifs injectés au patient, font partie des modalités pionnières
de l’imagerie moléculaire et de nombreuses sondes ciblant des agents patho-
gènes de l’athérosclérose ont été développées et sont à présent étudiées chez
l’homme. Ces modalités ont l’avantage d’une sensibilité remarquable mais les
tomographes souffrent d’une résolution spatiale relativement médiocre (plu-
sieurs millimètres) malgré des avancées continuelles tant instrumentales que
logicielles pour l’améliorer. En regard des dimensions extrêmement faibles des
lésions athéromateuses (de l’ordre du millimètre) et de la nature stochastique
du signal, les mesures sont biaisées par l’EVP et bruitées, présentant des dé-
fis pour une quantification fiable et précise. Dans le travail de thèse que nous
avons mené, et que nous décrivons dans ce manuscrit, nous avons étudié la
fiabilité et les potentialités de la TE pour la quantification de la plaque d’athé-
rome. En particulier, les objectifs de notre travail ont été :
• d’évaluer la fiabilité des mesures actuellement pratiquées en TE de la
plaque d’athérome,
• de proposer des améliorations à ces mesures,
• de fournir des recommandations pratiques pour des mesures quantita-
tives optimales applicables en conditions cliniques.
Les enjeux d’une détection précoce de l’athérosclérose et les potentialités de
la TE pour cette application seront d’abord exposés (chapitre 1). En particulier,
nous verrons que l’inflammation accompagnant la pathologie est détectable
en TEP au [18F]-FDG. Nous identifierons les propriétés des images TEP pou-
vant affecter les mesures quantitatives (chapitre 2). Nous décrirons ensuite, à
partir d’une analyse de la littérature clinique, les techniques actuelles d’ima-
gerie suivies pour la quantification de lésions athéroscléreuses inflammatoires
(chapitre 3). Nous proposerons alors un modèle numérique de la pathologie et
une méthode de simulation d’examens TEP au [18F]-FDG afin de générer un
ensemble d’acquisitions réalistes (chapitre 4). Grâce à ces acquisitions, nous ca-
ractériserons les performances des techniques d’imagerie actuelles pour quan-
tifier l’hyperfixation dans les lésions. Nous poursuivrons par l’évaluation de
méthodes logicielles de recouvrement de la résolution spatiale. Enfin, nous
comparerons plusieurs méthodes d’analyse d’image, incluant une correction
d’EVP, selon leur capacité à détecter et quantifier l’hyperfication dans la lé-
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sion, ainsi que tout changement d’activité métabolique (chapitre 5).
Afin de faciliter la lecture, les travaux originaux mentionnés dans ce ma-
nuscrit seront structurés de manière identique et comprendront quatre parties :
paragraphe introductif, matériel et méthode, résultats, discussion. Les termes
techniques sont, dans la mesure du possible, donnés en français ainsi que
leurs acronymes. Lorsque le terme français est peu utilisé dans la littérature
française, nous emploierons les acronymes anglais. Une liste des acronymes
utilisés dans ce manuscrit est disponible en début d’ouvrage (page xv).
L’ensemble de ce travail a fait l’objet de travaux écrits et oraux dont la liste
est disponible à la fin de cet ouvrage (page 141).
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L’athérosclérose cause chaque année des millons de morts dans le mondeet constitue la première cause de mortalité dans les pays occidentaux.
Asymptomatique pendant des années, son diagnostic intervient souvent très
tard dans le développement de la maladie et de nouvelles stratégies de dépis-
tage précoce et de suivi thérapeutique sont nécessaires. Dans ce chapitre, nous
exposons ces besoins non couverts par les approches actuellement employées
(paragraphe 1.1). Nous indiquons les potentialités de l’imagerie in vivo, et en
particulier l’imagerie moléculaire, pour apporter des réponses à ces besoins
(paragraphe 1.2). Nous montrons enfin que la tomographie par émission pré-
sente des caractéristiques la positionnant comme une technique de choix pour
la prise en charge de la maladie (paragraphe 1.3).
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1.1 L’athérosclérose : généralités
1.1.1 Enjeux sanitaires
L’athérosclérose est une pathologie artérielle responsable de la majorité des
événements cardio-vasculaires (Go et al. 2013) : infarctus du myocarde, acci-
dents vasculaires cérébraux, . . . Les maladies cardio-vasculaires constituent la
première cause de mortalité dans le monde : d’après l’Organisation Mondiale
de la Santé 1, en 2012, les ischémies cérébrales et cardiaques étaient respon-
sables de 14.1 millions de morts (91 à 253 morts pour 100 000 habitants selon
la richesse du pays), correspondant à plus de 25% de la mortalité mondiale
(figure 1.1). Si l’incidence (le nombre de nouveaux cas observés rapporté à la
taille de la population et la durée d’observation) des maladies d’origine cardio-
vasculaire tend à diminuer dans les pays riches à mesure que la prise en charge
des patients s’améliore et que les facteurs de risque sont contrôlés, sa préva-
lence (le nombre de cas observés rapporté à la taille de la population) reste très
élevée et continue d’augmenter (Davies et al. 2007). Ceci est dû à une réduction
de la mortalité globale et à une prévalence du tabac, de l’obésité et du manque
d’activité physique encore très forte (Go et al. 2013, Kuulasmaa et al. 2000).
D’autre part, l’incidence et la prévalence de cette pathologie dans les pays à
bas revenus rejoignent celles des pays industrialisés (Fuster et Kelly 2010). Ces
faits montrent la nécessité à redéfinir les stratégies de prise en charge actuelles,
en terme de diagnostic et de suivi, de cette maladie.
0 1 2 3 4 5 6 7 8 9 10 11 12 13 14 15
Cardiopathie hypertensive
Accident de la route
Diabète sucré
Diarrhée
VIH/SIDA
Cancer bronchopulmonaire
Infection des VRI2
BPCO1
Ischémie cérébrale
Cardiopathie ischémique
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Figure 1.1 – Dix principales causes de décès dans le monde en 2000 et 2012 (source : OMS).
1Broncho-Pneumopathie Chronique Obstructive ; 2Voies Respiratoires Inférieures
1. http://www.who.int/mediacentre/factsheets/fs310/en/, accès janvier 2015
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1.1.2 Une pathologie multiforme
Les vaisseaux de l’arbre artériel (figure 1.2) transportent un sang riche en
oxygène aux organes et tissus. Ils sont composés de la lumière artérielle, où le
sang circule, et de la paroi vasculaire. Cette dernière est formée d’une couche
de cellules endothéliales et de trois tuniques concentriques appelées, de la
plus interne à la plus externe, l’intima, la media et l’adventice (figure 1.2). Les
tuniques sont séparées par deux membranes : la membrane élastique interne,
entre l’intima et la media, et la membrane élastique externe, entre la media et
l’adventice.
Artère cérébrale antérieure
Artère cérébrale moyenne
Artère cérébrale postérieure
Artère carotide externe
Artère carotide interne
Artères vertébrales
Artères carotides communes
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Artère fémorale
Artère subclaviaire
Crosse aortique
Artère axillaire
Artère thoracique interne
Artère brachiale
Aorte descendante
intima
media
adventice
endothélium
lumière
Figure 1.2 – Arbre artériel et structure d’une artère.
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Sous l’action de divers mécanismes que nous détaillerons au para-
graphe 1.2.1, une rigidification, ou sclérose, de la paroi artérielle associée à
une formation de plaques d’athérome (du grec athêra : bouillie), constituées
de dépôts essentiellement lipidiques et fibreux, peut se produire. Les consé-
quences de l’athéroclérose sont souvent dramatiques. Dans un premier temps,
la lumière vasculaire peut rester dégagée grâce à une augmentation du calibre
du vaisseau, appelée remodelage positif (figure 1.3a). Puis, l’augmentation du
volume de la plaque finit par obstruer significativement la lumière artérielle
(figure 1.3b). Ce phénomène de sténose conduit à un déficit d’apport sanguin
à l’organe, ou ischémie. D’autre part, une partie de la plaque peut se rompre
et provoquer une hémorragie. La coagulation du sang autour de la plaque
rompue forme un thrombus et conduit à l’obturation partielle ou totale du
vaisseau, sur le site de la rupture ou après migration de l’embole sur un autre
site provoquant une thrombose. L’athérosclérose peut aussi être la cause de la
formation d’anévrismes, dilatations extrêmes et localisées de l’artère formant
une poche, dont la rupture provoque une hémorragie puis une thrombose.
La privation d’oxygène et de nutriments conduit alors à une dysfonction de
l’organe et, dans les cas les plus sévères, à la mort massive de cellules : c’est
l’infarctus.
(a) remodelage vasculaire (b) sténose
Figure 1.3 – Remodelage vasculaire et sténose de la paroi artérielle.
Si la terminologie associée à l’athérosclérose a beaucoup évolué à mesure
que la compréhension des mécanismes en jeu s’est affinée, les recommanda-
tions actuelles indiquent de dénommer lésion coupable une plaque d’athérome
ayant conduit à un événement cardio-vasculaire et d’appeler vulnérable une
plaque dont le risque de rupture est élevé (Hiatt et al. 2008, Schaar et al. 2004).
La figure 1.4 présente des coupes histologiques teintées d’une lésion athé-
romateuse aortique induite sur une souris ApoE-/-, génétiquement modifiée
pour développer une hypercholestérolémie importante lorsqu’elle subit un ré-
gime riche en graisses. La coloration à l’Oil Red O indique une forte accumu-
lation de lipides (en marron) à la surface interne de la paroi. La coloration
à l’hématoxyline et à l’éosine (H&E) indique que la lésion est dépourvue de
noyaux cellulaires (en rose sur l’image H&E). La coloration anti MAC-3, anti-
gène présent à la surface des macrophages, montre une réponse inflammatoire
au niveau de la lésion. La coloration anti α-SMA, protéine présente à la surface
des cellules musculaires lisses, Smooth Muscle Cells en anglais (SMC), indique
la présence d’une accumulation très fine de SMC. On retrouve généralement
ces trois composantes dans une lésion athéromateuse : un large coeur lipidique
acellulaire, une fine chape fibreuse et une inflammation intense. Dans les cas
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les plus avancés, on peut observer d’autres éléments : une sténose importante,
la présence de calcifications, une érosion de la chappe fibreuse et une hémorra-
gie intraplaque. Ces caractéristiques augmentent la vulnérabilité de la plaque
mais la plupart des lésions coupables se sont rompues avant d’atteindre ce
stade (Naghavi et Falk 2010).
Figure 1.4 – Coupes histologiques colorées d’une aorte athéroscléreuse de souris ApoE-/-
(source : Nigro et al. (2011)).
L’athérosclérose est multifactorielle et systémique. Elle se développe sans
aucun symptôme sur des décennies (des signes précurseurs ont été observés
chez des enfants (Simionescu et Sima 2012)). Il en résulte une grande variabilité
des manifestations macroscopiques de la maladie et de ses conséquences. La
pathologie peut toucher l’ensemble de l’arbre artériel, avec des risques accrus
pour les sites où le flux sanguin induit des forces de cisaillement importantes
sur la paroi : les bifurcations, courbures et embranchements (Arroyo et Lee
1999). Elle est multifocale et il existe une corrélation entre les atteintes des dif-
férents sites artériels. Ainsi, il a été démontré que les atteintes de l’aorte ou
de l’artère carotide étaient prédictives du risque d’accident coronarien (Paster-
nak et al. 2004, Varga et al. 2004). Les symptômes sont variés et dépendent de
l’organe touché. Une atteinte des artères coronaires est la cause des angines
de poitrine, insuffisances cardiaques et infarctus du myocarde. Une atteinte
des artères carotides peut provoquer des ischémies cérébrales transitoires et
infarctus cérébraux. Les artères périphériques inférieures (aorte, artère iliaque,
artère fémorale) sont aussi touchées et peuvent causer des invalidités telles
qu’une claudication. Enfin, les anévrismes aortiques présentent un risque im-
portant de dissection de l’artère (Faxon et al. 2004).
Le risque d’accident vasculaire fait par ailleurs intervenir d’autres facteurs,
indépendants de l’atteinte athéromateuse, comme la coagulabilité sanguine ou
la fragilité de l’organe considéré (par exemple, la propension du muscle car-
diaque aux arythmies). On parle alors de patient vulnérable (Naghavi et al.
2003).
1.1.3 Thérapie et prévention
Des actes médicaux interventionnels sont possibles pour traiter l’athéro-
sclérose : pontage coronarien, endartériectomie, pose de stent, angioplastie,
. . . Cependant, ces techniques présentent des risques importants pour le pa-
tient, un savoir-faire et des outils complexes et coûteux. La prise en charge
des patients priviliégiée consiste donc en la mise en oeuvre de stratégies de
réduction des facteurs de risque modifiables, par une amélioration des habi-
tudes alimentaires ou par traitement médicamenteux (statines, traitement anti-
hypertenseur), afin de diminuer le risque de premier événement et de récidive
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(Alberts et al. 2008, Naghavi 2010).
L’estimation des facteurs de risque est actuellement basée sur l’évaluation
de paramètres aisément quantifiables et dont la corrélation au risque d’événe-
ment est établie. Parmi les facteurs modifiables, on trouve le tabagisme, une
pression artérielle élevée, un taux de lipoprotéines de basse densité, Low Den-
sity Lipoprotein en anglais (LDL) élevé 2, un taux de lipoprotéines de haute
densité, High Density Lipoprotein en anglais (HDL) faible, et le diabète. Les
facteurs de risque non modifiables sont l’âge, le sexe masculin (Roeters et al.
2002), et les antécédents familiaux. Initiées par l’étude de Framingham (Daw-
ber et al. 1957), des études sur de larges populations ont été conduites dans de
nombreuses régions du monde afin d’identifier ces facteurs de risque et des
indices ont été dérivés de ces études pour quantifier le risque global pour un
individu. Parmi ces indices, figurent le score de Framingham et l’indice Syste-
matic COronary Risk Evaluation utilisés respectivement aux Etats-Unis et en
Europe (Perk et al. 2012). Ces facteurs de risque traditionnels sont efficaces
pour prédire le risque d’événement cardio-vasculaire à long terme ou sur une
large population comme l’ont démontré les études REACH (Bhatt et al. 2006)
et METEOR (Peters et al. 2011). En revanche, ils deviennent insuffisants pour
dépister les malades précocement ou à l’échelle individuelle (Karim et al. 2008).
Or, il est indispensable de traiter et dépister au plus tôt la pathologie afin de
réduire significativement les risques de complication encourus par le sujet.
Le groupe de travail américain Screening for Heart Attack Prevention and
Education (SHAPE) appelle ainsi à procéder à un dépistage systématique et
précoce (à partir de 35 ans) (Naghavi 2010). L’Académie nationale de méde-
cine française appelle quant à elle à dépister les anomalies du métabolisme
lipidique dès 18 ans (De Gennes et al. 2005). Le groupe SHAPE poursuit ses
recommandations en incitant à mettre en oeuvre un plan de diagnostic, suivi
et traitement pyramidal, à l’aide de méthodes de détection de coût, précision
et invasivité croissants. Les modalités d’imagerie in vivo non ou faiblement
invasives qui incluent la Tomographie par Emission (TE), l’Imagerie par Réso-
nance Magnétique (IRM) ou encore l’échographie pourraient ainsi permettre
un diagnostic plus précis et un suivi thérapeutique adapté chez les sujets ayant
des facteurs de risque et des biomarqueurs sanguins élevés (Sadeghi et al.
2010).
1.2 Imagerie in vivo de l’athérosclérose
1.2.1 Pathogénèse de l’athérosclérose
Initiation
Les stades précoces de l’athérosclérose sont caractérisés par une dysfonc-
tion de l’endothélium, couche monocellulaire en contact avec le sang, sous
l’action de mécanismes irritants (dyslipidémie, hypertension, facteurs inflam-
matoires, oxydation 3). Cette anomalie conduit à l’entrée de LDL dans la paroi.
D’autre part, l’expression de molécules d’adhérence sur la surface endothéliale,
2. Les taux de LDL et HDL correspondent aux termes vulgarisés de "mauvais" et "bon"
cholestérol
3. L’oxydation des LDL serait un mécanisme favorisant l’entrée de ces derniers dans la paroi,
mais son rôle est encore sujet à controverse (Libby et al. 2011).
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dont font partie les molécules 1 d’adhérence des cellules vasculaires, Vascular
Cell Adherence Molecule 1 en anglais (VCAM-1) et les sélectines, provoque la
migration de leukocytes (monocytes, lymphoytes T) provenant du sang vers la
tunique intimale de la paroi. Les monocytes sont activés et se transforment en
macrophages, lesquels capturent les LDL. Les macrophages gorgés de lipides
sont appelés cellules spumeuses (figure 1.5a).
Plaques vulnérables
L’accumulation localisée et massive de cellules spumeuses forme un coeur
lipidique. Toujours sous l’action des cellules inflammatoires, des SMC prove-
nant de l’adventice sont recrutées vers l’intima lésée. Les SMC prolifèrent et
produisent du collagène et de l’élastine formant une chape fibreuse au dessus
du coeur lipidique (figure 1.5b). Les SMC et les cellules spumeuses entrent
progressivement en apoptose, relarguant les lipides dans la matrice extracellu-
laire. On parle alors de coeur nécrotique.
Conjointement, les cellules inflammatoires et SMC produisent des pro-
téases, notamment les cathépsines et métalloprotéinases matricielles, Matrix
MetalloProteinase en anglais (MMP), lesquelles dégradent la matrice extracel-
lulaire. L’apoptose et la dégradation de la matrice extracellulaire sont respon-
sables des remodellages vasculaires et fragilisent la plaque.
Lorsque la pathologie est à un stade avancé, d’autres processus biologiques
interviennent et favorisent la déstabilisation de la plaque. On observe par-
fois une néo-angiogénèse (formation de nouveaux vaisseaux), qui augmente
l’inflammation et le risque d’hémorragie. Les plaquettes de ces vaisseaux ex-
priment alors des intégrines αVβ3. L’hypoxie favoriserait ce processus (Tarkin
et al. 2014). Enfin, on observe parfois la formation de calcifications à partir de
cellules mortes.
Thrombus
La plaque ainsi déstabilisée peut se rompre. Le contenu sous-endothélial
(lipides, collagènes) est alors au contact du sang et il s’ensuit une activation des
plaquettes sanguines. Ces dernières s’agrègent et produisent des thrombines,
fibrinogènes et fibrines. Il peut également se produire une hémorragie sur le
site de la rupture, favorisée par la néoangiogénèse. La plaque rompue et les
produits de coagulation forment alors un thrombus (figure 1.5c). Ce dernier
peut être lysé et rester asymptomatique ou provoquer l’occlusion partielle ou
totale de la lumière artérielle sur le site de la rupture. Le thrombus peut aussi
se détacher du reste de la lésion et migrer sur un autre site artériel, provoquant
une occlusion sur cet autre site. Le trombus est alors appelé un embole.
1.2.2 Modalités pour l’imagerie de l’athérosclérose
On dispose de nombreux outils d’imagerie permettant de détecter les diffé-
rentes composantes d’une plaque vulnérable. L’analyse histologique des tissus
artériels est la plus précise mais nécessite le prélévement d’échantillons. Or,
seule l’analyse de tissus après chirurgie, comme les endartériectomies où l’in-
tima et une partie de la media lésées sont excisées, est envisageable rendant ce
type d’analyse inapplicable à l’homme dans une perspective de dépistage et de
suivi. A contrario, l’imagerie in vivo peut être utilisée pour détecter et suivre
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Figure 1.5 – Phases simplifiées de l’athérosclérose.
les anomalies vasculaires plus précocement de manière directe, en mesurant
les changements au niveau du vaisseau, par des techniques d’angiographie,
ou indirecte en mesurant ses conséquences sur la perfusion de l’organe. Dans
la suite de ce paragraphe, lorsque le terme angiographie est employé sans pré-
ciser la modalité, il désigne l’imagerie des vaisseaux par radiographie planaire
accompagnée de l’injection d’un produit de contraste. Nous suivons ainsi la
terminologie rencontrée dans la littérature.
Les principales modalités et classes de modalités in vivo utilisées en mé-
decine préclinique et en médecine clinique pour l’imagerie de l’athérosclérose
sont :
• l’IRM,
• l’échographie, l’Echographie Intra Vasculaire (Echo-IV),
• l’angiographie, la Tomodensitométrie (TDM),
• la TE (Tomographie par Emission Mono-Photonique (TEMP) et Tomo-
graphie par Emission de Positons (TEP)),
• la thermographie, l’Imagerie de Fluorescence (IF), la Tomographie en
Cohérence Optique (TCO), l’angioscopie.
Elles s’appuient sur les propriétés de résonance magnétique, acoustiques, de
transmission et d’émission d’un rayonnement électromagnétique propres aux
tissus biologiques. Elles produisent une image de la structure ou de la physio-
logie du patient. On parle alors de modalités d’imagerie structurelle (ou mor-
phologique ou anatomique) et de modalités d’imagerie fonctionnelle. Parmi
les modalités fonctionnelles, les modalités d’imagerie moléculaire ont la par-
ticularité de détecter des processus métaboliques se produisant à l’échelle des
molécules. Elles reposent sur l’utilisation de sondes composées d’un trans-
porteur (par exemple une cellule, un peptide, un anticorps, . . .), d’un ligand,
souvent confondu avec le transporteur et qui présente une affinité forte pour la
cellule ou la molécule cible, et d’un marqueur propre à la modalité considérée
(typiquement des agents para ou supramagnétiques pour l’IRM, des micro-
bulles pour l’échographie, des composés iodés pour la TDM ou des isotopes
radioactifs pour la TE). Une même modalité peut permettre l’imagerie struc-
turelle et fonctionnelle selon l’usage de produits de contraste ou de sondes
d’imagerie moléculaire, disponibles en IRM, échographie, Echo-IV, TDM.
Les propriétés en termes de résolution spatiale, de pénétration dans les tis-
sus, d’invasivité et de sensibilité pour les modalités d’imagerie clinique sont
variées et résumées dans le tableau 1.1. Le degré d’invasivité varie de la non in-
vasivité totale (IRM, échographie) à l’insertion de cathéters dans l’artère (Echo-
IV, angiographie, thermographie, TCO, angioscopie). Les modalités utilisées
avec un agent de contraste et la TE requièrent l’administration du composé, po-
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tentiellement toxique, au patient. L’angiographie, la TDM et la TE reposent sur
l’utilisation de rayonnements ionisants. La résolution spatiale offerte par ces
modalités va de l’ordre de la dizaine de microns (TCO) à plusieurs millimètres
(IF, TE). Les modalités basées sur les rayons X ou γ (angiographie, TDM, TE)
et sur la résonance magnétique permettent de visualiser le patient dans sa
totalité. Au contraire, les modalités basées sur les ondes ultrasonores (échogra-
phie, Echo-IV) et sur un rayonnement optique à des longueurs d’ondes proches
du visible (thermographie, IF) sont peu pénétrantes et ne permettent d’explo-
rer que les vaisseaux en surface (artères carotides) ou par l’intermédiaire de
sondes intravasculaires. La sensibilité des modalités d’imagerie moléculaire va
de la picomole par litre (TE) à la micromole par litre (IF).
Modalité Cathéther Résolution (mm) Pénétration (mm) Sensibilité* (mol/L)
Angiographie oui 0.3 non limitée -
Angioscopie oui ND très faible -
Echo-IV oui 0.25− 0.5 faible -
TCO oui 0.01− 0.1 1− 2 -
Thermographie oui 0.5 ND -
Echographie non > 0.4 très faible -
TDM non 0.4− 0.6 non limitée -
IF oui 2− 5 < 10 ∼ 10−11 − 10−9
IRM non 0.15− 0.2 non limitée 10−5 − 10−3
TE non 4− 10 non limitée 10−12 − 10−10
Tableau 1.1 – Propriétés des modalités d’imagerie clinique de l’athérosclérose
(adapté de te Boekhorst et al. (2010)). * : imagerie moléculaire
1.2.3 Imagerie de la plaque : de la morphologie à la fonction
Les modalités actuellement utilisées en routine clinique évaluent les modifi-
cations de morphologie du vaisseau (sténose, remodelage vasculaire, épaisseur
de la paroi) et de composition de la plaque (coeur lipidique, chape fibreuse,
calcifications, thrombus). Ces modalités incluent l’angiographie, les modalités
intravasculaires telles que l’angioscopie, l’Echo-IV et la TCO, l’IRM, l’échogra-
phie et la TDM.
Angiographie
La lumière artérielle peut être observée par un examen d’angiographie (fi-
gure 1.6a après injection par cathéter d’un produit de contraste, généralement
iodé). Cette modalité présente une très bonne résolution spatiale et peut dé-
tecter les sténoses artérielles. La technique exclut de facto les possibilités de
visualiser les lésions non sténosantes. De plus, elle requiert l’usage de pro-
duits de contraste néphrotoxiques et de rayonnements ionisants, et est très in-
vasive. L’angiographie est la méthode de référence pour l’imagerie des artères
coronaires, peu accessibles par l’imagerie non invasive (Matter et al. 2009).
Modalités intravasculaires
Les modalités intravasculaires, dont un état de l’art en imagerie de la
plaque a été publié par Honda et Fitzgerald (2008), peuvent détecter les lésions
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non sténosantes. L’angioscopie par fibre optique peut distinguer les lésions se-
lon leur couleur. L’observation n’est possible qu’en surface et l’identification
des plaques vulnérables n’a pas été prouvée. Associé à un coût élevé, l’angio-
scopie est confinée à la recherche préclinique (Davies et al. 2004).
L’Echo-IV et la TCO sont capables de détecter la membrane élastique ex-
terne, autorisant une mesure de l’épaisseur de l’intima-media, corrélée au
risque d’accidents cardio-vasculaires (Pasternak et al. 2004). Avec ce type
d’images, il est possible de classer les plaques athéromateuses en trois caté-
gories : plaques molles (large coeur lipidique et/ou hémorragie), plaques fi-
breuses et plaques calcifiées (Mintz et al. 2001). La TCO, mieux résolue que
lEcho-IV, permettrait en plus de distinguer les régions inflammatoires des lé-
sions athéromateuses mais la question de la spécificité du signal aux macro-
phages reste ouverte (Tearney et al. 2012). Ainsi, l’Echo-IV, la TCO et leurs
récents développements, l’histologie virtuelle par échographie intravasculaire
et la TCO dans le domaine de Fourier, sont très prometteuses, en particulier
pour l’imagerie des coronaires. Elles sont possiblement transférables en routine
clinique puisqu’elles présentent une résolution comparable à l’angiographie,
donnent accès à la composition de la paroi artérielle et ne présentent aucune
toxicité pour l’organisme, contrairement à l’angiographie.
L’angioscopie, l’Echo-IV et la TCO ont été approuvées par les autorités
sanitaires américaines pour une utilisation commerciale (MacNeill et al. 2003,
Tearney et al. 2012) mais l’invasivité de ces techniques empêche leur utilisation
pour un dépistage précoce.
(a) Angiographie d’une artère sténosante (source :
Lee et al. (2012)).
(b) Echo-IV d’une plaque d’athérome
(source : Lee et al. (2009)).
Figure 1.6 – Imagerie morphologique invasive de l’athérosclérose.
Tomodensitométrie
L’imagerie des vaisseaux non invasive est possible en TDM avec injection
de produit de contraste iodé. Cet examen est souvent appelé angiographie
par TDM, bien que le terme d’angiographie soit strictement parlant réservé
aux radiographies planaires. L’ensemble de l’arbre artériel est accessible, hor-
mis les artères coronaires à cause des mouvements du coeur et de la résolu-
tion temporelle limitée des scanners. Ce problème peut être compensé avec
les technologies de scanners TDM à faisceaux d’électrons, multicoupes (figure
1.7a), double source, synchronisés aux mouvements cardiaques. En particulier,
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la TDM multicoupe a une grande valeur prédictive négative (Sanz et Fayad
2008). La TDM peut aussi détecter les calcifications autorisant le calcul de l’in-
dice CAC (Coronary Artery Calcium) mesurant le taux de calcification à partir
d’images TDM multicoupes ou à faisceaux d’électrons. L’indice CAC fut pré-
conisé comme outil initial de stratification (Hecht 2010) mais cette démarche
est sujette à controverse puisque, en plus du coût élevé de la procédure et de
l’usage de rayonnements ionisants, trois quarts des lésions coronaires sont non
calcifiées (Sanz et Fayad 2008). D’autre part, le rôle des calcifications dans le
risque de rupture n’est pas encore établi. Il a été suggéré que les calcifications
étaient caractéristiques de la charge athéromateuse globale mais n’étaient pas
un facteur de vulnérabilité à l’échelle de la plaque (Mauriello et al. 2013). Les
nouvelles technologies de TDM multispectrales ouvrent des perspectives inté-
ressantes pour l’imagerie du thrombus (Sadeghi et al. 2010).
Imagerie par Résonance Magnétique
L’imagerie des vaisseaux par IRM, appelée aussi angiographie par IRM, est
généralement réalisée avec injection de produit de contraste, typiquement des
nanoparticules à base de gadolinium. Les techniques de suppression du signal
sanguin (dark-blood) permettent de distinguer la lumière de la paroi artérielle
peu différentiables en IRM classique (Matter et al. 2009). L’IRM en pondération
T2 peut distinguer les plaques contenant un large coeur nécrotique ou/et les
plaques hémorragiques (Yuan et Kerwin 2004). Le coeur lipidique et la chape
fibreuse peuvent être détectés grâce à l’usage d’agents de contraste à base de
gadolinium (figure 1.7b). D’autres études ont rapporté l’identification de la
chape fibreuse et des calcifications sur des angiographies par IRM temps de
vol (Yuan et Kerwin 2004). Contrairement aux angiographies par rayons X,
l’angiographie par IRM ne présente pas de risques pour le patient.
Echographie
L’échographie est largement utilisée en routine clinique pour l’évaluation
de l’épaisseur de l’intima-media des artères carotides (la pénétration des ultra-
sons est insuffisante pour évaluer les artères coronaires et aortiques). Le flux
sanguin et la structure du vaisseau peuvent être aussi observés en échographie
grâce au couplage des modes Doppler et 2D (figure 1.7c) (Olin et al. 2004).
(a) TDM multicoupes de
calcifications
(source : Park et al. (2011)).
(b) IRM-T2 + Gd-DTPA
d’une plaque
(source : Bang (2009)).
(c) échographie d’une lésion
sténosante
(source : Kunte et al. (2013)).
Figure 1.7 – Imagerie morphologique non-invasive de l’athérosclérose.
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Imagerie fonctionnelle
Malgré un ensemble d’outils variés et précis, les approches morpholo-
giques sont limitées dans leur capacité à détecter les plaques vulnérables.
Ainsi, de nombreuses lésions coupables sont non sténosantes et ne sont donc
pas détectables par les angiographies classiques (Little et al. 1988). Les mé-
thodes d’imagerie fonctionnelles, a contrario, permettent de localiser une
plaque (de l’artère carotide) rompue, ayant causé une ischémie cérébrale par
migration d’un embole (Hyafil et al. 2014). D’autre part, des mécanismes bio-
logiques (changements dans le métabolisme lipidique, activité inflammatoire,
. . .) n’ayant pas de répercussion immédiate sur la structure du vaisseau ou de
la plaque ont un rôle clé dans sa vulnérabilité.
Parmi les modalités d’imagerie fonctionnelle, la thermographie intravascu-
laire détecte le dégagement de chaleur produit par les cellules inflammatoires
(Madjid et al. 2006). Elle a été étudiée chez l’homme in vivo par Stefanadis et al.
(1999) mais son coût et son caractère invasif n’ont pas permis son transfert en
routine clinique. Des études ont rapporté l’identification potentielle conjointe
de l’inflammation et de la dysfonction endothéliale en IRM avec administra-
tion de chélates de gadolinium (Matter et al. 2009). L’imagerie moléculaire est
particulièrement intéressante pour le dépistage et le suivi de l’athérosclérose
puisqu’elle est capable de détecter précocement des changements physiolo-
giques.
1.2.4 Imagerie moléculaire de la plaque vulnérable
Les processus physiologiques se produisant aux différents stades de la pa-
thologie, de la dysfonction endothéliale à la thrombose, sont accessibles par
l’imagerie moléculaire par l’intermédiaire de nombreuses cibles : molécules
d’adhérence, lipides, cellules inflammatoires, protéases, néovaisseaux, calcifi-
cations, fibrines, . . . En plus de constituer des outils intéressants pour le diag-
nostic et le suivi des patients, les techniques d’imagerie moléculaire peuvent
être utilisées pour valider de nouveaux médicaments (Hyafil et al. 2012). Ainsi,
une quantité importante de sondes a été développée et étudiée, parfois jusque
chez l’homme, en échographie, IF, IRM, TDM et TE.
Echographie
Quelques sondes ultrasonores ont été développées pour l’imagerie de
l’athérosclérose. Ainsi, Ellegala et al. (2003) ont utilisé une sonde pour les inté-
grines αVβ3 exprimées par les cellules endothéliales des néo-vaisseaux sur un
modèle tumoral de rat. En 2004, Hamilton et al. (2004) rapportent une accu-
mulation spécifique de sondes ciblant les molécules d’adhérence, les fibrines,
fibrinogènes et les facteurs tissulaires sur un modèle de miniporc se traduisant
par un réhaussement de contraste en Echo-IV. Malgré des résultats encoura-
geants, l’usage des sondes ultra-sonores pour l’imagerie de l’athérosclérose n’a
à notre connaissance pas été appliquée chez l’homme.
Imagerie de fluorescence
L’IF est une classe de modalités prometteuse pour l’imagerie de la plaque
et en particulier pour l’imagerie de la dégradation de la matrice extracellulaire
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par les cathépsines. Ces fluorochromes ciblant les protéases ont été dévelop-
pés et utilisés en Tomographie Moléculaire de Fluorescence (Nahrendorf et al.
2010) couplée avec une acquisition TDM sur petit animal. Cependant, la faible
pénétration des rayons optiques rend leur usage potentiel chez l’homme limité
aux artères carotides. Une alternative intéressante consiste à utiliser ces sondes
avec des détecteurs intravasculaires (Jaffer et al. 2008) pour l’imagerie des co-
ronaires. En 2012, une équipe a décrit le développement d’un détecteur intra-
vasculaire bimodalité TCO/Imagerie de Fluorescence Intra Vasculaire (IF-IV)
à l’aide d’une sonde à cathépsine (Yoo et al. 2012) (figure 1.8). Enfin, d’autres
fluorophores ont été développés pour cibler les VCAM-1 (Nahrendorf et al.
2006) ou les intégrines αVβ3 (Jaffer et al. 2006)
Figure 1.8 – Imagerie TCO/IF-IV d’une lésion athéromateuse (source : Yoo et al. (2012)).
Imagerie par Résonance Magnétique
Un intérêt croissant est porté aux sondes superparamagétiques et ultrasu-
perparamagnétiques d’oxide de fer lesquelles ciblent les macrophages, et dans
une moindre mesure les cellules endothéliales et SMC. Les fibrines sont éga-
lement une cible intéressante pour l’IRM de l’atherosclérose. Ces deux types
de sondes ont été testées et validées chez l’homme in vivo (Kooi et al. 2003,
Matter et al. 2009). D’autres sondes ont été développées mais peu étudiées
chez l’homme. Elles incluent les sondes ciblant les HDL (Sanz et Fayad 2008),
les intégrines αVβ3 (Winter et al. 2003), les VCAM-1, les MMP, et les récep-
teurs éboueurs des macrophages (Matter et al. 2009). Une sonde identifiant les
VCAM-1 a été développée pour l’IRM et l’imagerie optique (Nahrendorf et al.
2006).
Tomodensitométrie
Des sondes TDM composées de nanoparticules iodées spécifiques des ma-
crophages ont été utilisées par Hyafil et al. (2009) pour quantifier l’inflamma-
tion de lésions athéromateuses sur des aortes de lapins. Les auteurs ont montré
une corrélation de l’accumulation de l’agent avec la densité de macrophages
mesurées sur des coupes histologiques et à la fixation du traceur de l’inflam-
mation Fluorodésoxyglucose marqué au fluor 18 ([18F]-FDG) utilisé en TEP
(voir paragraphe 1.3).
Tomographie par émission
De nombreuses sondes ont été développées en tomographie par émission
ciblant une grande variété de processus biologiques (Riou et al. 2009). Parmi
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ces traceurs, citons l’Annexine V, utilisé comme marqueur de l’apoptose en
imagerie TEMP et le [18F]-FDG, capturé en excès par les macrophages et uti-
lisé en TEP (Rudd et al. 2002). Par rapport aux autres modalités d’imagerie
moléculaire, la TE est particulièrement intéressante car elle permet d’examiner
les organes quelque soit leur profondeur et présente une excellente sensibilité.
La TE est une modalité quantitative puisque la concentration du radiotraceur
peut être estimée. Ces propriétés font de la TEP un candidat de choix pour le
diagnostic précoce et le suivi des patients. Nous détaillons dans le paragraphe
suivant la variété des sondes développées pour la TE.
1.3 L’athérosclérose en imagerie par émission
1.3.1 Radiotraceurs
En TE, le ligand et le transporteur sont une même molécule appelée vecteur
ou traceur. L’émetteur est un isotope radioactif. La sonde est appelée radiotra-
ceur et son principe a été étudié dès 1918 par George de Hevesy. Il existe une
multitude de radiotraceurs utilisés dans de nombreuses disciplines médicales,
en particulier en oncologie, neurologie et cardiologie (Chopra et al. 2012). Ces
traceurs sont, selon l’isotope considéré, produits dans des réacteurs nucléaires
ou des accélérateurs de particules (accélérateur linéaire ou cyclotron). Les cri-
tères de qualité d’un radiotraceur incluent une affinité forte pour la cible , une
clairance rapide du sang et une affinité faible associée à une clairance rapide
des régions non ciblées (Vallabhajosula 2009).
De nombreux traceurs ciblant différents processus de la pathogénèse de
l’athérosclérose ont été testés en recherche préclinique (essentiellement sur des
rongeurs) et clinique pour l’imagerie TEMP et TEP de la plaque vulnérable
(Sadeghi et al. 2010, Riou et al. 2009, Orbay et al. 2013, Tarkin et al. 2014). Nous
avons synthétisé les résultats publiés dans le tableau 1.2.
1.3.2 Traceurs du métabolisme lipidique
Les premiers traceurs pour l’imagerie de l’athérosclérose furent développés
dès le début des années 1980 et ciblaient le métabolisme lipidique. Ils étaient
des traceurs endogènes composés de LDL ou de LDL oxydés (oxLDL) mar-
qués avec différents isotopes, principalement pour l’imagerie TEMP puis pour
l’imagerie TEP (Lees et al. 1983, Pietzsch et al. 2005). Les épitopes des LDL
oxydés et les apolipoprotéines B (ApoB) présents à la surface de ces lipopro-
téines permettent d’atteindre les LDL et oxLDL (Torzewski et al. 2004, Hardoff
et al. 1995). Ces traceurs ont été relativement peu étudiés chez l’homme no-
tamment à cause d’une cinétique lente de l’accumulation des lipoprotéines et
d’une importante activité dans le sang circulant (Riou et al. 2009). Une alterna-
tive consiste à cibler indirectement les lipides, notamment par les récepteurs
LOX-1 exprimés par certaines cellules présentant une affinité forte pour les
LDL oxydés (Langer et al. 2009). La coenzyme A, impliquée dans la synthèse
d’acide gras, a aussi été étudiée (Derlin et al. 2011). A notre connaissance, le
caractère prédictif de la survenue d’événements cardio-vasculaires des traceurs
du métabolisme lipidique n’a pas encore été évalué en conditions cliniques.
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Figure 1.9 – Coupes sagitale, coronale et transverse d’images TEP au FDG de patients
présentant une hyperfixation (flèche rouge) de l’artère carotide.
1.3.3 Traceurs de l’inflammation
Ainsi que nous l’avons vu au paragraphe 1.2.1, l’inflammation est un méca-
nisme clé intervenant à tous les stades du développement de l’athérosclérose,
de l’initiation à la thrombose de sorte que le ciblage des mécanismes inflam-
matoires est aujourd’hui activement étudié. Là encore, de nombreuses cibles
ont été considérées : les cellules d’adhésion et sélectines (VCAM-1, P-selectin),
les monocytes, macrophages et lymphocytes (Broisat et al. (2007), Kircher et al.
(2008), Annovazzi et al. (2006)). Les récepteurs CD68, CCR2 et SSTR2, TSPO
exprimés par les macrophages permettent de suivre ces cellules.
Les métabolismes particuliers de ces cellules, notamment ceux du glucose
(Rudd et al. 2002) et de la choline (Kato et al. 2009), plus élevés chez les ma-
crophages, peuvent être visés. En particulier, le [18F]-FDG (voir la figure 1.9)
bénéficie de son utilisation courante en oncologie. La possibilité de réaliser des
études cliniques rétrospectives ou prospectives en est grandement facilitée. Il
manque en revanche de spécificité (Tarkin et al. 2014) et le métabolisme gluci-
dique élevé dans le myocarde complique l’évaluation des atteintes coronaires.
L’ingestion par le patient d’un repas à haute teneur en graisses et faible teneur
en sucres permettrait de supprimer cette activité du myocarde (Wykrzykowska
et al. 2009). Les traceurs des CCR2 et du métabolisme de la choline sont actuel-
lement également évalués chez l’homme (Rominger et al. 2010, Pugliese et al.
2010, Kato et al. 2009, Bucerius et al. 2008). Enfin, des nanoparticules trimodalité
(TEP, IRM et imagerie optique) ont été développées et s’accumulent préféren-
tiellement dans les macrophages (Nahrendorf et al. 2008).
Des études cliniques ont montré que le [18F]-FDG était capable d’identifier
les lésions coupables (Davies et al. 2005, Kwee et al. 2011). L’accumulation de
[18F]-FDG a par ailleurs été montrée prédictive de la survenue d’événements
cardio-vasculaires (Rominger et al. 2009, Marnane et al. 2012).
1.3.4 Autres processus biologiques
Quelques traceurs ont été développés pour détecter le remodelage vascu-
laire par l’action des MMP et de leurs inhibiteurs MMPI, testés sur modèles
animaux, ou de l’apoptose, testés en conditions cliniques (Kietselaer et al. 2004,
Elmaleh et al. 2006). Le traceur de l’apoptose Annexine A5, protégé par un
brevet, a montré sa capacité à détecter des lésions coupables (Kietselaer et al.
2004). La sonde se fixe aussi sur les cellules nécrotiques, plaquettes et macro-
phages (Jaffer et al. 2006). Le traceur fut utilisé pour l’imagerie du thrombus
d’anévrysmes aortiques (Sarda-Mantel et al. 2006). D’autres études rapportent
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l’utilisation de sondes pour détecter les processus de néo-angiogénèse par les
intégrines αVβ3 (Laitinen et al. 2009). Les plaquettes et endothélines ont éga-
lement fait l’objet de travaux sur petit animal pour l’imagerie du thrombus
(Yano et al. 1985, Rouzet et al. 2011). La formation des microcalcifications est
détectable avec le fluoride de sodium (Derlin et al. 2010). L’accumulation du
fluoride de sodium est forte dans les lésions coupables (Joshi et al. 2014).
Quantification du radiotraceur
Outre ses propriétés physiques intéressantes en terme de pouvoir de péné-
tration et de sensibilité ainsi que les nombreux traceurs disponibles pour éva-
luer les lésions athéromateuses d’un patient, et notamment l’inflammation qui
jouerait un rôle déterminant dans l’occurence d’événement cardio-vasculaire,
la TE présente l’avantage d’être intrinsèquement quantitative puisque la
concentration du radiotraceur peut être estimée. Cependant, comme nous le
verrons aux chapitres suivants, ces estimations sont biaisées et bruitées par la
résolution limitée des systèmes et par la nature stochastique du signal. Ces
écueils sont potentiellement confondants pour l’analyse de la paroi vasculaire,
dont les dimensions sont très faibles (de l’ordre du millimètre). C’est pourquoi
la fiabilité des mesures doit être étudiée avec précision.
Synthèse et conclusion
Nous avons vu dans ce chapitre que les stratégies de diagnostic précoce et
de suivi de l’athérosclérose, principale cause de mortalité dans les pays occi-
dentaux, sont insuffisantes pour assurer une prise en charge adéquate des pa-
tients et de nouveaux outils de détection doivent être développés. L’imagerie
vasculaire in vivo actuellement utilisée en routine clinique explore principa-
lement l’anatomie des vaisseaux ou des lésions et ne permet pas d’identifier
précocement les plaques à fort risque de rupture. A l’inverse, les modalités
d’imagerie moléculaire peuvent détecter des changements physiologiques se
produisant à l’échelle des molécules, bien avant que des changements anato-
miques soient détectables. Cette caractéristique fait de l’IF, l’IRM et la TE des
outils de diagnostic et de suivi thérapeutique intéressants susceptibles de ré-
pondre aux besoins cliniques. En particulier, la TE a l’avantage d’être extrême-
ment sensible. De plus, l’inflammation, mécanisme clé de la pathogénèse, est
à présent activement étudiée chez l’homme notamment en TEP au [18F]-FDG
dont le caractère prédictif de la survenue d’événements cardio-vasculaires a
été montré (Rominger et al. 2009, Marnane et al. 2012).
L’étude quantitative de l’athérosclérose en TEP présente des défis compte
tenu de la taille des lésions (environ 1 millimètre) en regard de la résolution
spatiale limitée des tomographes (supérieure à 4 mm) et au bruit présent dans
les images. Peu de travaux ont été réalisés pour déterminer la fiabilité réelle
des mesures rapportées dans la littérature médicale.
Pour ces raisons, nous avons choisi dans notre travail d’étudier la fiabilité
des mesures quantitatives réalisées sur images TEP de lésions athéromateuses
inflammatoires avec le traceur [18F]-FDG. Ce choix nous permettra de :
• donner des informations sur l’exactitude des méthodes de quantification
rapportées dans la littérature ainsi que leur sensibilité aux propriétés
géométrique et métabolique de la lésion,
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Cible Traceur Modèle Evaluation Référence
Lipides :
LDL [123I]-LDL animal In vivo Pirich et Sinzinger (1995)
[125I]-LDL humain In vivo Lees et al. (1983)
[111In]-LDL animal Ex vivo Rosen et al. (1990)
[99mTc]-LDL humain In vivo Lees et al. (1988)
[18F]-LDL animal In vivo Pietzsch et al. (2005)
oxLDL [99mTc]-oxLDL humain In vivo Iuliano et al. (1996)
oxLDL-ep [99mTc]-MDA2 animal Ex vivo Tsimikas et al. (2000)
[125I]-MDA2 animal Ex vivo Torzewski et al. (2004)
[125I]-IK17 animal Ex vivo Shaw et al. (2001)
ApoB [123I]-SP4 animal In vivo Hardoff et al. (1993)
[99mTc]-SP4 animal In vivo Hardoff et al. (1995)
LOX-1 [99mTc]-LOX1-mAb animal In vivo Ishino et al. (2008)
CoA [11C]-Acetate humain In vivo Derlin et al. (2011)
Inflammation :
CD68 [124I]-CD68Fc animal Ex vivo Langer et al. (2009)
VCAM-1 [99mTc]-B2702 animal In vivo Broisat et al. (2007)
[18F]-4V animal Ex vivo Nahrendorf et al. (2009)
P-selectin [64Cu]-DOTA-anti-P-selectin animal In vivo Nakamura et al. (2013)
monocytes [111In]-monocytes animal In vivo Kircher et al. (2008)
lymphocytes T [99mTc]-IL2 humain In vivo Annovazzi et al. (2006)
[123I]-IL2 humain In vivo Hubalewska-Dydejczyk et al. (2009)
CCR2 [125I]-MCP-1 animal Ex vivo Ohtsuki et al. (2001)
[99mTc]-MCP-1 animal In vivo Hartung et al. (2007)
SSTR2 [68Ga]-DOTATATE humain In vivo Rominger et al. (2010)
TSPO [11C]-PK11195 humain In vivo Pugliese et al. (2010)
[3H]-DAA1106 animal Ex vivo Bird et Izquierdo-Garcia (2010)
Métabolisme glucidique [18F]-FDG humain In vivo Rudd et al. (2002)
Métabolisme choline [11C]-Choline humain In vivo Kato et al. (2009)
[18F]-Choline animal In vivo Matter et al. (2006)
[18F]-FMCH humain In vivo Bucerius et al. (2008)
[64Cu]-TNP animal In vivo Nahrendorf et al. (2008)
Remodelage vasculaire :
Apoptose [99mTc]-Annexin A5 humain In vivo Kietselaer et al. (2004)
[18F]-Ap4A humain In vivo Elmaleh et al. (2006)
[99mTc]-Ap4A animal In vivo Elmaleh et al. (1998)
MMP [123I]-HO-CGS27023A animal In vivo Schäfers et al. (2004)
MPI [111In]-RP782 animal In vivo Razavian et al. (2011)
[99mTc]-RP805 animal In vivo Ohshima et al. (2009)
Angiogénèse :
Intégrines αVβ3 [18F]-galacto-RGD humain In vivo Laitinen et al. (2009)
[111In]-RP748 animal Ex vivo Sadeghi et al. (2004)
[68Ga]-NOTA-RGD animal In vivo Paeng et al. (2013)
[99mTc]-NC100692 animal In vivo Hua et al. (2005)
Hypoxie [18F]-FMISO animal In vivo Mateo et al. (2014)
Thrombus :
Endothélines [99mTc]-endothélines animal In vivo Meding et al. (2002)
Plaquettes [68Ga]-plaquettes animal In-vitro Yano et al. (1985)
[111In]-plaquettes humain In vivo Manca et al. (2001)
[99mTc]-fucoidan animal In vivo Rouzet et al. (2011)
Autre :
Microcalcifications [18F]-NaF humain In vivo Derlin et al. (2010)
Tableau 1.2 – Radiotraceurs pour l’imagerie par émission de l’athérosclérose.
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• identifier les méthodes actuelles les plus fiables pour la quantification de
l’inflammation vasculaire et caractériser leurs performances,
• proposer des méthodes de quantification mieux adaptées à ce type de
lésion et en établir les caractéristiques.
Dans le chapitre suivant, nous verrons les principes fondamentaux de la
TEP. Ceci nous permettra d’appréhender avec plus de précision les sources de
dégradation des mesures quantitatives effectuées sur images TEP.
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La tomographie par émission de positons exploite la notion de traceur d’uneactivité métabolique et permet d’étudier les mécanismes physiologiques
d’une structure fonctionnelle. Elle représente sous forme d’image tridimen-
sionnelle la distribution spatiale du composé administré au patient. Cette tech-
nique d’imagerie moléculaire associe un système de détection, mesurant les
projections des produits de désintégration du composé radioactif, à un al-
gorithme de reconstruction tomographique, permettant de les localiser dans
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l’espace. La technique est intrinsèquement quantitative mais est affectée d’in-
certitudes liées au système d’acquisition et aux algorithmes de reconstruction.
Dans ce chapitre, nous exposons le principe de la Tomographie par Emis-
sion de Positons (TEP) et ses fondements physiques (paragraphes 2.1 et 2.2).
Nous décrivons la détection des produits de désintégration du radiotraceur
émetteur de positons administré au patient (paragraphe 2.3) par un système
TEP. Nous montrons ensuite comment les techniques numériques de recons-
truction tomographique permettent de localiser le radiotraceur au moment
de sa désintégration (paragraphe 2.4). Nous montrons enfin que des mesures
quantitatives peuvent être réalisées sur images TEP (paragraphe 2.5) mais sont
affectées d’incertitudes liées à la résolution spatiale limitée et au bruit présent
dans les images.
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2.1 La TEP en médecine nucléaire
La médecine nucléaire est une discipline médicale dont John Lawrence est
le pionnier avec ses travaux réalisés en 1936 sur le traitement d’une forme de
leucémie au phosphore 32. Comme nous l’avons évoqué au paragraphe 1.3, elle
repose sur la notion de radiotraceur. Les premières images reposant sur la dé-
tection du radiotraceur ont été réalisées sur des patients atteints d’un cancer de
la thyroïde et traités à l’iode 131. Il s’agissait alors de compteurs Geiger-Müller
déplacés manuellement devant le cou du patient. L’acquisition des données
fut automatisée lors de la mise au point du scanner à balayage par Benedict
Cassen dans les années 1950. En 1951, Hal Anger développa un système com-
posé de cristaux scintillants, la caméra à scintillation. En 1958 , Anger décrivit
le concept de l’imagerie par émission de positons. La Tomographie par Emis-
sion Mono-Photonique (TEMP) naît en 1963 des travaux de David Kühl et
Roy Edwards et rend possible l’imagerie par émission en trois dimensions à
l’aide d’acquisitions de scintigraphie par un système en rotation autour du pa-
tient. Il fallut attendre 1975 avec les travaux de Michel Ter-Pogossian pour voir
construit le premier système Tomographie par Emission de Positons (TEP).
Les systèmes hybrides couplant les acquisitions TEP avec des acquisitions de
Tomodensitométrie (TDM) (figure 2.1) ont été développés en 1998 par David
Townsend, permettant d’associer une région métaboliquement active à une ré-
gion anatomiqe. Les systèmes couplant acquisitions TEP et d’Imagerie par Ré-
sonance Magnétique (IRM) ont fait leur apparition en 2011.
Figure 2.1 – Images TDM, TEP, TEP et TDM fusionnées d’un système hybride TEP-TDM
(source : Pinilla et al. (2008)).
La Tomographie par Emission (TE) concerne l’ensemble des modalités
d’imagerie utilisées en médecine nucléaire permettant de représenter par une
image tridimensionnelle l’intérieur de l’organisme à partir de mesures externes
à cet objet (tomographie, du grec tomê : coupe). Le terme d’émission provient
du fait que le signal détecté est généré à l’intérieur du patient, par opposition
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à l’imagerie de transmission pour laquelle le signal est généré à l’extérieur du
patient puis modifié par celui-ci. Selon le radiotraceur utilisé, l’imagerie par
émission est moléculaire ou cellulaire, elle est donc intrinsèquement fonction-
nelle. De même que la TEMP, la TEP est une modalité de TE très utilisée en
médecine nucléaire.
Le déroulement d’un examen de tomographie par émission de positons,
dont le principe simplifié est schématisé sur la figure 2.2, se déroule en quatre
étapes :
1. Le radiotraceur émetteur de positons est injecté au patient,
2. les positons issus de la désintégration des isotopes s’annihilent avec un
électron de la matière, conduisant à l’émission d’une paire de photons à
511 keV dans des directions opposées,
3. les photons émis sont ensuite détectés par un tomographe composé de
détecteurs élémentaires disposés autour du patient,
4. la mise en correspondance temporelle des photons détectés détermine un
Tube De Réponse (TDR) le long desquels a eu lieu l’annihilation,
5. les TDR associés à de multiples annihilations sont stockés numérique-
ment et un logiciel informatique implémentant un algorithme de recons-
truction tomographique permet de retrouver les positions d’annihilation,
Le principe de la TEMP est similaire à celui de la TEP mais utilise des ra-
diotraceurs émetteurs de photons simples (TEMP) collimatés mécaniquement.
Figure 2.2 – Principe de la TEP.
Dans ce qui suit, nous décrivons les principes fondamentaux de la TEP.
Pour plus de détails, nous renvoyons le lecteur à des ouvrages dédiés à cette
modalité (Maisey et al. 2005, Cherry et Dahlbom 2006).
2.2 Physique de l’imagerie TEP
2.2.1 Isotopes radioactifs
La TE repose sur un phénomène naturel par lequel des noyaux atomiques
instables, présentant un excès d’énergie, retrouvent spontanément un état
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stable en dégageant de l’énergie via l’émission d’un rayonnement à haute
énergie. Ce phénomène, appelé désintégration radioactive, est un processus
aléatoire suivant une loi de décroissance radioactive. Pendant un intervalle dt,
la probabilité de désintégration suit approximativement une loi uniforme de
paramètre λ homogène à une fréquence. En moyenne, le nombre de désinté-
grations se produisant dans un échantillon de N(t) noyaux dans un intervalle
de temps dt est donc égale à −dN(t) ≡ N(t)−N(t+ dt) = λN(t)dt . La résolu-
tion de cette équation différentielle conduit à l’expression de N(t) en fonction
de la taille initiale de l’échantillon N(0) (équation 2.1a).
La radioactivité d’un échantillon est définie par le nombre de désintégra-
tions se produisant par unité de temps, soit la quantité − dN(t)dt . Elle s’exprime
en Becquerel (Bq), équivalent à une désintégration par seconde, selon les uni-
tés du système international ou parfois en Curie (1 Ci = 3.7× 1010 Bq). Elle
est entièrement déterminée par l’activité de l’échantillon au temps initial A(0)
et par λ (équation 2.1b) ou, de façon équivalente, par la demi-vie de l’isotope
t1/2. Cette grandeur correspond à la durée nécessaire pour qu’en moyenne la
moitié des noyaux de l’échantillon se soit désintégrée.
N(t) = N(0)e−λt où λ =
ln 2
t1/2
(2.1a)
A(t) = −dN(t)
dt
= λN(0)e−λt = A(0)e−λt (2.1b)
En TEP, on considère les isotopes émetteurs de rayonnements β+ dont la
désintégration provient de la conversion d’un neutron en un positon noté e+
et un neutrino νe. En notant AZ X l’isotope de numéro atomique Z et de nombre
de masse A, cette réaction est décrite par l’équation 2.2. Le positon, de masse
égale à celle de l’électron, est émis avec une énergie prenant un continuum
de valeurs jusqu’à une énergie maximale Emax exprimée en joules (J) ou en
électron-volt (1 eV' 1.6× 10−19 J). Les noyaux émetteurs de positons peuvent
également décroître par capture électronique selon l’équation 2.3.
A
Z X → AZ−1Y + e+ + νe (2.2)
A
Z X + e
- → AZ−1Y + νe (2.3)
Le mode de désintégration des isotopes considérés en TEP est principale-
ment l’émission β+. Elle se produit avec une probabilité, ou rapport de bran-
chement , proche de 1 pour ces isotopes.
2.2.2 Annihilation positron-électron
Après une désintégration β+, le positon émis traverse la matière et inter-
agit par interactions coulombiennes avec le noyau et les électrons, induisant de
larges déviations de son parcours. Il perd alors de l’énergie principalement par
collisions avec les électrons. Lorsqu’il a perdu la plupart de son énergie ciné-
tique, il s’apparie avec un électron pour former un positronium, peu stable (sa
demi-vie est inférieur à 100 ns) et dont l’annihilation conduit à la formation de
deux photons 1 (figure 2.3). Le positon se trouve alors à une certaine distance
du lieu de désintégration dépendant de Emax et du milieu, suivant une loi de
1. Dans de très rares cas (moins de 0.003% des cas) l’annihilation aboutit à l’émission de
trois photons (Cherry et Dahlbom 2006)
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distribution approximativement exponentielle décroissante (Cherry et Dahl-
bom 2006) centrée en 0 et de moyenne dDA. Le tableau 2.1 donne les valeurs
de t1/2, Emax, dDA (dans l’eau) et du rapport de branchement des principaux
isotopes utilisés en TEP.
Isotope t1/2 (min) Emax (keV) dDA (mm) RB
11C 20.4 959 1.1 1
13N 9.96 1197 1.5 1
15O 2.03 1738 2.5 1
18F 109.8 633 0.6 0.97
67Ga 68.3 1898 2.9 0.89
82Rb 1.25 340 5.9 0.96
Tableau 2.1 – Demi-vie t1/2, énergie maximale du positon Emax, distance
désintégration-annihilation dDA (dans l’eau) et rapport de branchement (RB) des isotopes
principalement utilisés en TEP (source : Bailey et al. (2005)).
Afin de satisfaire aux lois de conservation du moment cinétique et de
l’énergie, provenant alors quasiment exclusivement de la masse du positon
mp et de l’électron me, les photons sont émis dans des directions opposées
avec une même énergie égale à :
E =
1
2
(me +mp)c2
' 8.2× 10−14 J ' 511 keV
où me ' 9.1× 10−31 kg, mp = me, c ' 2.998× 108 m.s-1 sont respectivement
les masses de l’électron, du positon, et la vitesse de la lumière dans le vide.
L’électron et le positon n’étant par totalement au repos lors de l’annihila-
tion, le moment cinétique total n’est pas nul et les photons sont émis avec un
angle d’acolinéarité qui suit approximativement une distribution gaussienne
de moyenne nulle et de Largeur à Mi-Hauteur (LMH) approximativement
égale à 0.5 degrés, dépendant de l’énergie résiduelle du positon et indépen-
dante de Emax (Cherry et Dahlbom 2006).
Les photons d’annihilation interagissent alors avec la matière mais les
forces en jeu sont moins importantes que celles subies par les positons. Ils
traversent ainsi facilement l’organisme et atteignent le détecteur avec une pro-
babilité non négligeable.
e+ e
−
ν¯e
γ
γ
Figure 2.3 – Désintégration et annihilation d’un positon avec un électron.
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2.2.3 Interactions photons-matière
Les photons d’annihilation interagissent essentiellement avec les électrons
de la matière selon deux processus physiques dominants à 511 keV : l’effet
photo-électrique et la diffusion Compton. La probabilité qu’a une interaction
de se produire est donnée par la section efficace partielle σ, mesurée en cm2 ou
barn. Elle dépend de l’énergie du photon incident et du milieu de propagation.
La probabilité d’interaction d’un photon dans un milieu de densité n est définie
par le coefficient d’atténuation linéique µ (en cm-1) :
µ = nσ, avec n =
NA
ma
ρ
où n, ma, NA ' 6.02× 1023 mol-1 et ρ sont respectivement la densité du milieu,
la masse molaire atomique du milieu (en g.mol-1), la constante d’Avogadro et
la masse volumique du milieu (en g.cm-3).
Effet photo-électrique
L’effet photo électrique se produit lorsque le photon transfère toute son
énergie à un électron du cortège électronique d’un atome de la matière (fi-
gure 2.4a). L’électron est alors éjecté (et l’atome perd un électron : il est ionisé)
avec une énergie égale à l’énergie du photon incident Eγ moins l’énergie de
liaison de l’électron El (quelques dizaines de keV). La section efficace de cet
effet dépend du numéro atomique du milieu Z et de l’énergie du photon in-
cident Eγ par la relation approximativement valide autour de 511 keV (Levin
2004) :
σpe ∝
Zn
Eγ3.5
, n ∈ [3, 4]
Ainsi, les détecteurs auront un numéro atomique élevé afin de maximiser l’effet
photo-électrique.
Diffusion
Lorsque le photon interagit avec un électron libre ou faiblement lié de
l’atome, seule une partie de l’énergie du photon incident est transférée à un
électron de l’atome. Le photon est alors dévié avec un angle solide θ et une
énergie E′γ : c’est la diffusion Compton. La section efficace différentielle (pour
un angle θ donné) de diffusion Compton d’un photon incident d’énergie Eγ
est donnée par l’équation de Klein-Nishina :
dσdc
dΩ
=
re2
2
(
Eγ′
Eγ
)2 [ Eγ
Eγ′
+
Eγ′
Eγ′
− sin2θ
]
(2.4)
où re ' 2.82× 10−15 mètres est le rayon classique de l’électron et les rapports
d’énergies entre photon émis et photon incident sont définis par l’équation de
Coulomb :
Eγ′
Eγ
=
1
1+ Eγmec2 (1− cosθ)
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L’électron auquel le photon transfère une partie de son énergie est potentielle-
ment éjecté du cortège électronique puis réabsorbé.
Un autre type de diffusion peut se produire avec un électron fortement
lié à l’atome : la diffusion de Rayleigh. Ce mode de diffusion implique des
déviations et pertes d’énergie faibles autour de 511 keV et est négligeable en
TE (Levin 2004).
Eγ
e−
(a) effet photo-électrique
Eγ
E′γ
e−
θ
(b) diffusion Compton
Figure 2.4 – Effets physiques dominants à 511 keV.
2.2.4 Atténuation
L’atténuation désigne la quantité de photons d’un faisceau collimaté qui
sont absorbés ou déviés par un milieu. A 511 keV, cette quantité dépend de
la probabilité d’interaction par effet photo-électrique ou diffusion Compton
σtot = σpe + σdc. Ainsi, si N(x + dx) photons d’un faisceau incident collimaté
de N(x) photons traversent un milieu absorbant d’épaisseur dx composé de
densité n sans aucune interaction, alors −dN(x) ≡ N(x)− N(x + dx) est égal
à N(x)nσtot(x). La résolution de cette équation différentielle conduit à l’expres-
sion 2.5.
N(X) = N(0)e−
∫ X
0 µtot(x)dx, où µtot = nσtot (2.5)
La figure 2.5 été produite à partir de la base de données XCOM (Berger et al.
2010) et donne les coefficients d’atténuation massiques partiels µ/ρ dans l’eau
en fonction de l’énergie incidente ainsi que l’atténuation massique totale. A
511 keV, on remarque que l’atténuation est principalement due à la diffusion
Compton. Le tableau 2.2 présente l’atténuation résultante pour des milieux de
dimension et composition variables. Ainsi, plus de 75% des photons de 511 keV
traversent une distance de 3 cm d’eau sans être atténués alors que ce rapport
vaut 38% pour 10 cm d’eau (dimension approximative d’un cerveau) et 5%
pour 30 cm (épasseur d’un abdomen). A l’inverse, 3 cm de GSO sont suffisants
pour arrêter près de 90% des photons incidents.
2.3 Détection par un système TEP
Tous les systèmes TEP reposent sur le même principe : détecter la droite
selon laquelle l’annihilation a lieu. La différence de temps de parcours entre
les deux photons détectés (appelée temps de vol) peut, en théorie, permettre
de retrouver la position d’annihilation mais ne peut pas être mesurée avec
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Figure 2.5 – Coefficients d’atténuation massiques partiels dans l’eau en fonction de l’énergie
incidente (source : (Berger et al. 2010)).
Milieu Composition
ρ
(g/cm3)
µdc/ρ
(cm2/g)
µpe/ρ
(cm2/g)
A(3 cm) A(10 cm) A(30 cm)
Eau H2O 1.0 0.09663 0.00002 24.2 62.0 94
BGO Bi4Ge3O12 7.13 0.08121 0.01874 88.2 99.9 >99.99
Tableau 2.2 – Atténuation A(X) = 100
(
1− e(µpe+µdc)X
)
à 511 keV pour plusieurs
épaisseurs X de milieu traversé en fonction de la composition, de la masse volumique ρ et des
sections efficaces massiques du milieu à 511 keV associées à l’effet photoélectrique µpe et à la
diffusion Compton µdc.
suffisamment de précision : une résolution temporelle aussi fine que 100 pi-
cosecondes conduirait à une résolution spatiale de 1.5 centimètres (Cherry et
Dahlbom 2006) (en revanche, cette information peut être utilisée afin d’amé-
liorer la résolution des systèmes la mesurant). Il s’agira donc de détecter les
droites sur lesquelles ont lieu des annihilations, et d’utiliser un algorithme
de reconstruction tomographique pour estimer la distribution spatiale 3D des
lieux d’annihilation.
2.3.1 Détection des photons d’annihilation
Détection des photons à 511 keV
Les rayonnements γ sont détectés par des instruments mesurant les ioni-
sations de la matière par interaction Compton ou effet photo-électrique. Ces
systèmes sont majoritairement composés de cristaux à scintillation, qui ont la
propriété d’émettre de la lumière dans le domaine visible lorsqu’une ionisation
se produit. Les cristaux sont composés de matériaux inorganiques. Les prin-
cipaux matériaux utilisés en TEP sont le germanate de bismuth (BGO) ou les
oxyorthosilicates de lutécium (LSO) et de gadolinium (GSO). Ils sont choisis
pour maximiser le rendement lumineux, leur atténuation à 511 keV et leur rap-
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port des sections efficaces de l’effet photoélectrique et de la diffusion Compton
et pour minimiser le temps de réponse à un dépôt d’énergie, leur résolution
en énergie à 511 keV et le temps de décroissance d’une scintillation.
Contrairement aux détecteurs gazeux (Missimer et al. 2004), ils présentent
de bonnes performances en terme de pouvoir d’arrêt et de résolution en éner-
gie (Bailey et al. 2005). Les détecteurs à base de semi-conducteurs (Shiga et al.
2009) suscitent un intérêt croissant puisqu’ils présentent une excellente résolu-
tion en énergie. Leur pouvoir d’arrêt est cependant inférieur à celui des scin-
tillateurs (Bailey et al. 2005).
Conversion en courant électrique
La lumière est ensuite convertie en signal électrique généralement par un
réseau de Tubes Photo-Multiplicateurs (TPM). Un TPM convertit les photons
en électrons sur une première dynode, puis, une succession de dynodes am-
plifient le signal électrique. En sortie du TPM, le courant électrique est ainsi
amplifié et fournit un courant électrique mesurable. L’énergie déposée est cal-
culée comme l’intégrale du signal électrique sur une période donnée. Le si-
gnal est alors traité par une carte électronique. Certains systèmes récents sont
constitués de détecteurs à base de photodiodes en silicium permettant de me-
sures du temps de vol et de la profondeur d’interaction (Del Guerra et al. 2011,
Seifert et al. 2013).
Positionnement des événements
La localisation de l’interaction à partir des dépôts d’énergie peut être réa-
lisée en utilisant des matrices de cristaux de petite taille couplés à un raiseau
de TPM. Afin de réduire la taille des cristaux à quelques millimètres de côté,
donc la résolution spatiale sans augmenter de façon majeure le coût du sys-
tème (les TPM sont les éléments les plus coûteux), on utilise aujourd’hui un
modèle en bloc où M petits cristaux sont taillés dans un cristal plus large et
sont couplés à N < M TPM. La figure 2.6) montre un exemple de bloc de 8
cristaux de côté. Des coupures à profondeurs variables sont faites entre les cris-
taux avec un matériau réfléchissant pour diffuser la lumière de façon optimisée
aux TPMs. Les coordonnées du cristal sont déterminées par l’utilisation d’une
table de correspondance pré-calculée associant une position de cristal à un ba-
rycentre des dépôts d’énergie (Cherry et Dahlbom 2006). Un guide de lumière
ou des graisses optiques sont parfois interfacées entre le cristal et le TPM pour
permettre une diffusion de la lumière efficace. L’usage d’un même TPM pour
plusieurs cristaux, ou partage de lumière, induit cependant une perte de sen-
sibilité puisque plusieurs interactions simultanées seront considérées comme
une unique interaction localisée sur le barycentre des multiples dépôts.
Ce système permet de déterminer le cristal dans lequel un photon inci-
dent a déposé de l’énergie mais aucune information n’est donnée sur la pro-
fondeur d’interaction. Or, les cristaux ont généralement plusieurs centimètres
de profondeur pour assurer un pouvoir d’arrêt satisfaisant. L’incertitude sur
la profondeur d’interaction introduit des erreurs de localisation appelées ef-
fet de parallaxe. Une mesure de la profondeur d’interaction est possible sur
certains tomographes et peut être réalisée, par exemple, grâce à un empile-
ment de plusieurs matrices 2D de cristaux composés de différents matériaux
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cristal PM
Figure 2.6 – Bloc de 8x8 cristaux couplés 4 tubes photo-multiplicateurs.
de constantes de temps différentes ou des photodiodes à avalanche (Cherry et
Dahlbom 2006).
2.3.2 Electronique d’acquisition
Lorsqu’un dépôt d’énergie suffisant est détecté, un signal binaire, appelé
événement simple, est généré. Une fenêtre temporelle, appelée fenêtre de coïn-
cidence, est alors déclenchée (environ 3 à 4 nanosecondes). Une coïncidence
a lieu lorsqu’un deuxième dépôt d’énergie est détecté pendant la fenêtre de
coïncidence, à condition que le TDR formé par les cristaux soit valide et que
les énergies soient comprises dans la fenêtre en énergie du système (réduisant
de ce fait les photons ayant diffusé et les phénomènes d’empilement) (Bailey
2005).
La procédure ci dessus permet donc de retrouver le TDR caractéristique de
la coïncidence. Elle enregistre également un certain nombre de coïncidences
parasites : les coïncidences diffusées, fortuites, multiples. Une coïncidence est
dite diffusée lorsqu’au moins un photon a dévié de sa trajectoire initiale par
une ou plusieurs diffusions Compton (figure 2.7b). Une coïncidence est dite
fortuite lorsque deux photons issus de deux annihilations différentes sont dé-
tectées pendant la même fenêtre de coïncidence (figure 2.7c). Enfin, une coïn-
cidence multiple est définie par plus de deux coïncidences détectées pendant
la même fenêtre temporelle (figure 2.7d). Par opposition à ces coïncidences pa-
rasites, lorsque deux photons issus de la même annihilation sont détectés sans
avoir été diffusés, on parle de coïncidence vraie (figure 2.7a). En négligeant le
temps mort et les coïncidences multiples, les coïncidences fortuites augmentent
proportionnellement au carré de l’activité dans le champ de vue, tandis que
le nombre de coïncidences vraies et diffusées augmentent linéairement avec
l’activité. Les coïncidences multiples sont de même nature que les fortuites et
augmentent avec les taux d’événements simples. Ces coïncidences sont géné-
ralement éliminées. Comme il n’existe pas de moyen direct de discriminer les
coïncidences vraies des coïncidences fortuites, dominantes aux hautes activités
et des coïncidences diffusées survenant avec une probabilité élevée (voir para-
graphe 2.2), il est nécessaire d’élaborer des stratégies permettant d’éliminer ces
coïncidences parasites. Nous les présenterons dans le paragraphe 2.5.
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(a) coïncidence vraie (b) coïncidence
diffusée
(c) coïncidence
fortuite
(d) coïncidence
multiple
Figure 2.7 – Types de coïncidences détectées par un tomographe.
2.3.3 Le tomographe
De nombreux cristaux sont utilisés et arrangés en une ou plusieurs cou-
ronnes juxtaposées selon une géométrie cylindrique (figure 2.8) ou polygonale
si une architecture en bloc est employée. Le cylindre inscrit mesure typique-
ment 80 à 90 cm de diamètre et 20 cm de long (Cherry et Dahlbom 2006).
Bloc
Figure 2.8 – Architecture d’un système TEP.
Cette géométrie présente cependant le désavantage d’introduire un échan-
tillonnage radial irrégulier (figure 2.9a), appelé effet d’arc, induisant des hé-
térogénéités de performance selon la position de la source dans le détecteur.
Plus le nombre de TDRs intersectant l’élément de volume est élevé, plus
la résolution spatiale sera élevée. En pratique, une distance minimale entre les
cristaux est imposée pour qu’un TDR soit valide, limitant la dégradation de la
résolution spatiale. Le maillage couvert par les TDR couvre alors un volume
réduit appelé champ de vue.
Caractérisation des projections
Les projections sont issues de désintégrations radioactives aléatoires et
deux acquisitions d’une même distribution d’activité donneront généralement
des projections différentes. Les projections mesurées sont décrites par un vec-
teur aléatoire g = (gi)i∈[1,n] dont les composantes sont indépendantes et
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(a) échantillonnage radial. (b) échantillonnage
angulaire.
(c) échantillonnage radial et
angulaire.
Figure 2.9 – Echantillonnage de l’espace par les tubes de réponse. Un écart minimum de 6
cristaux a été imposé sur la figure c.
suivent des lois de Poisson, décrivant la statistique de comptage. La proba-
bilité d’observer gi sur l’élément de détection i sera liée à son espérance par la
relation 2.6 :
P(gi) =
E[gi]gi e−E[gi ]
gi!
(2.6)
L’espérance E[gi] sera aussi affectée d’erreurs de mesures, ou biais, liés à
l’atténuation par les tissus, à la contribution des coïncidences parasites et aux
sensibilité et résolution spatiale limitées du système. La majorité de ces effets
peut être corrigée (voir le paragraphe 2.5). En revanche, la résolution spatiale
reste intrinsèquement limitée par la physique du signal mesuré (parcours du
positon, acolinéarité des photons d’annihilation), les caractéristiques des dé-
tecteurs (effets de parallaxe) et la géométrie du tomographe.
En supposant que les effets sont modélisables par une opération de convo-
lution de la source par des fonctions gaussiennes indépendantes, la Fonction
de Dispersion du Point (FDP) peut être approchée par une fonction gaussienne
et les LMH sommées en quadrature. Ainsi, la résolution spatiale intrinsèque
Γ au centre du champ de vue d’un tomographe de géométrie cylindrique de
diamètre D composé de cristaux dont la face intérieure au cylindre est un carré
de côté d et une source de fluor 18 sera :
Γ =
√
∆2nc + ∆2pos + ∆2det
où ∆nc, ∆pos , ∆det sont les LMH associées aux effets d’acolinéarité, de parcours
du positon et valent approximativement (la source placée à proximité du centre
du champ de vue) :
∆nc ' tan(0.25 deg)× 0.5× D
∆pos ' 0.102 mm pour le fluor 18
∆det ' d2
ce qui conduit à une résolution spatiale minimum de 2.7 mm environ pour
D=80 cm et d=4 mm.
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L’échantillonnage non régulier de l’espace par les TDRs implique que la
résolution spatiale dépend de la position de la source dans le champ de vue,
et de la direction radiale, tangentielle ou axiale dans laquelle elle est mesurée.
Elle est dite non stationnaire et non isotrope.
2.3.4 Stockage des événements
A ce stade, nous pouvons présenter un premier modèle de la mesure. Dans
le paragraphe ci-dessous, nous omettons l’atténuation, que nous introduisons
au paragraphe 2.3.5.
Modèle de la mesure
Notons f une fonction continue de R3 représentant la concentration d’ac-
tivité dans l’objet à imager et g les données mesurées par le tomographe, sup-
posé linéaire. Nous considérons ici que f et g sont des fonctions déterministes.
Si on néglige le parcours du positon, l’acolinéarité des photons, et la sensibilité
limitée du tomographe, le signal détecté par une paire de cristaux (C1, C2) est
l’intégrale volumique de f suivant le parallélépipède formé par les deux cris-
taux. Si, de plus, nous supposons que les photons d’annihilation ont été émis
le long de la droite joignant les centres des faces des cristaux, notés X1 et X2,
la projection se réduit à une intégrale linéique et le TDR est appelé Ligne De
Réponse (LDR). Ce modèle est appelé le modèle ligne-intégrale.
Soit B = (O, ux, uy, uz) une base orthonormale de l’espace telle que l’axe
(O, uz) est confondu avec l’axe du tomographe et u =
−−−→
X1X2
‖−−−→X1X2‖
un vecteur di-
recteur de (X1X2). On définit une nouvelle base B′′ = (O, ux′′ , uy′′ , uz′′) par
rotations successives de B autour de uz et ux′ d’angle azimutal φ ∈ [−pi2 ,+pi2 ]
et copolaire θ ∈ [−Θmax,+Θmax] de sorte que uy′′ = u (figure 2.10). La matrice
de passage de B à B′′, notée Rφ,θ , est donnée par l’expression 2.7 et u est alors
paramétré par les angles φ et θ. Nous noterons ce vecteur u(φ, θ).
Rφ,θ ≡
 cos φ sin φ 0− cos θ sin φ cos θ cos φ sin θ
sin θ sin φ − sin θ cos φ cos θ
 (2.7)
Soit s = (sx′′ , sz′′) la projection de (X1, X2) dans le plan (0, ux′′ , uz′′). La projec-
tion de f suivant (X1, X2) peut s’écrire :
p(s, u(φ, θ)) =
∫ +∞
−∞
f (s + λu(φ, θ))dλ , s ∈ u(φ, θ)⊥ (2.8)
correspondant à la transformée en rayons X de f selon (X1X2).
Lorsque θ = 0, cette expression se réduit à :
p(s, u(φ, 0)) =
∫ +∞
−∞
f (sx′′(cosφux + sinφuy) + sz′′uz) + λ(−sinφux + cosφuy)dλ
(2.9)
Il s’agit de la projection dans un plan transaxial (ou plan droit) situé à une
distance signée sz′′ du centre du tomographe et correspondant à la transformée
de Radon 2D de f selon la droite de vecteur directeur u(φ, 0) localisée à une
distance sx′′ de l’axe du tomographe (figure 2.11).
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Figure 2.10 – Paramétrage 3D d’une ligne de réponse.
Le sinogramme
Suivant le modèle ligne-intégrale ci-dessus, les événements sont géné-
ralement stockés sous forme de projections parallèles à u et indexées par
s = (x′′, z′′), φ et θ. Les projections d’un point localisé en (x0, y0, z0) ainsi
stockées vaudront 1 pour : x′′λ
z′′
 = Rφ,θ
x0y0
z0

Ainsi, à s et θ constants, x′′ et z′′ sont des combinaisons linéaires de cos φ
et sin φ. Le sinogramme d’un point est donc une sinusoïde, d’où le terme de
sinogramme.
Une variante de ce mode de stockage consiste à indexer la projection par ses
coordonnées x′, z′, φ et θ dans la base non orthogonale (0, ux′ , uz, u(φ, θ)). On
appelle ce format un sinogramme oblique. x′ et z sont appelées coordonnées
radiales et axiales de la LDR et les plans de projections de mêmes coordonnées
θ et z′ sont appelés plans obliques dont une représentation est donnée sur la
figure 2.12.
Trois coordonnées, par exemple x′,z et φ, suffisent à parcourir l’espace.
Les données sont dites suffisantes. L’introduction du paramètre θ ajoute des
données non nécessaires à la reconstruction mais réduit le bruit. Les données
sont dites redondantes. En revanche, la longueur finie du tomographe induit
une troncature des données d’autant plus sévère que y′′ et θ sont grands.
Dans un format sinogramme classique, les projections sont interpolées ra-
dialement afin d’échantillonner uniformément l’espace. Cela induit une perte
de résolution et modifie la nature du bruit dans les données. Par opposition,
nous appellerons sinogramme brut un format sinogramme pour lequel aucune
interpolation radiale n’est effectuée.
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Figure 2.11 – Paramétrage 2D d’une ligne de réponse.
Figure 2.12 – Plan oblique d’un sinogramme (les positions radiale x′′ et azimutale φ varient
respectivement horizontalement et verticalement).
Format mode liste
Le format mode liste est un mode de stockage des coïncidences sous forme
de liste contenant les coordonnées des détecteurs et les informations d’énergie
et de temps associées à chaque coïncidence. C’est un format qui permet de
gagner en efficacité de stockage lorsque le nombre de coïncidences est relati-
vement faible et de conserver l’information temporelle, ce qui peut être utile
quand on veut mesurer le temps de vol ou synchroniser les données aux mou-
vements respiratoires et cardiaques. De plus, ce format conserve la nature du
bruit dans les données puisqu’aucune interpolation n’est faite.
2.3.5 Mesure de l’atténuation
Afin de prendre en compte l’atténuation par les tissus, il est nécessaire de
disposer d’une carte des coefficients d’atténuation à 511 keV. Ces coefficients
sont mesurés au moyen d’une acquisition en transmission. Nous explicitons ici
les moyens de réaliser ces acquisitions et verrons au paragraphe 2.5 comment
utiliser ces données. Avant que les systèmes hybrides TEP-TDM et TEP-IRM
ne soient commercialisés, la mesure d’atténuation se faisait le plus souvent
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au moyen d’une source externe de germanium 68 émettrice de positons ou
de césium 137 émettrice de photons à 662 keV. Deux acquisitions étaient alors
réalisées : la première sans et la deuxième avec le patient. Pour chaque LDR
un facteur correctif égal au rapport du nombre de coïncidences entre les deux
acquisitions est calculé. Le logarithme de ce rapport donne le facteur multipli-
catif décrivant l’impact de l’atténuation sur la LDR.
Les acquisitions TDM réalisées en même temps que les acquisitions TEP
dans les systèmes hybrides TEP-TDM fournissent un moyen direct de mesu-
rer de l’atténuation par les tissus. L’acquisition TDM fournit les coefficients
d’atténuation d’un faisceau de rayons X à environ 70 keV exprimés en unités
Hounsfield HU = 1000× µ−µeauµeau . Les images sont converties en coefficients à
511 keV à l’aide d’une relation bilinéaire entre les coefficients aux différentes
énergies (Kinahan et al. 1998).
Les nouveaux systèmes hybrides TEP-IRM actuellement commercialisés
nécessitent d’adapter la mesure de l’atténuation puisqu’il n’existe pas de
conversion directe entre le signal mesuré par l’IRM et les coefficients d’atté-
nuation à 511 keV.
2.4 Reconstruction tomographique
Le calcul des positions des annihilations à partir des projections mesurées
se fait à l’aide d’un logiciel de reconstruction tomographique. Les positions
d’annihilation sont représentées sous forme d’images tridimensionnelles, com-
posées généralement de voxels (de l’anglais VOlumetric ELements par analo-
gie avec le terme PIcture ELement ou pixel en deux dimensions). Ainsi, après
correction de la décroissance radioactive et du parcours du positon (voir le
paragraphe 2.5), ces programmes permettent d’estimer la distribution du ra-
diotraceur au moment de l’acquisition. Le problème de reconstruction tomo-
graphique est une branche des mathématiques appliquées très vaste dont nous
synthétisons ci-dessous les applications en TEP. Pour plus de détails, le lecteur
pourra se référer aux ouvrages de Defrise et al. (2005) et Grangeat (2009).
2.4.1 Un problème inverse mal posé
Reconstruction analytique
On distingue deux classes de méthodes de reconstruction tomographique :
les méthodes analytiques, formulées dans un cadre continu et les méthodes
discrètes. Les hypothèses sur lesquelles reposent les méthodes analytiques sont
celles définies au paragraphe 2.3 : f et g sont supposées continues et détermi-
nistes, et on considère un modèle ligne-intégrale pour les projections.
Historiquement, les méthodes analytiques étaient utilisées avec des don-
nées acquises en mode 2D ou, afin d’augmenter le nombre de coïncidences, en
autorisant une faible variation angulaire et en ré-échantillonnant les données
par des méthodes de ré-échantillonnage en plans droits par exemple (méthode
Single Slice ReBinning, FOurier REbining). Ainsi, les premières méthodes ana-
lytiques consistaient à inverser la transformé de Radon 2D (équation 2.9). Dans
la suite de ce paragraphe, z est fixé et on notera simplement fz et pz les fonc-
tions (x, y)→ f (xux + yuy + zuz) et (x′′, φ)→ p(x′′ux′′ + zuz, u(0, φ)).
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Les reconstructions par rétroprojection filtrée reposent sur le théorème de
la coupe centrale. Si on note F et P la transformée de Fourier 2D de fz et la
transformée de Fourier 1D de pz selon la première variable :
P(νx′ , φ) =
∫ +∞
−∞
pz(x′, φ)e−i2pix
′νx′ dx′
=
∫ +∞
−∞
∫ +∞
−∞
fz(x′, y′)e−i2pi(x
′νx′ )dx′dy′
=
∫ +∞
−∞
∫ +∞
−∞
fz(x′, y′)e−i2pi(xcosφ+ysinφ)νx′ dx′dy′
= F(νx′cosφ, νx′sinφ)
Ainsi, le théorème de la coupe centrale énonce que la transformée 1D des
projections selon un angle φ est égale à la section de la transformée 2D de fz
passant par l’origine et d’angle φ.
Une inversion de la transformée de Fourier par une méthode de type trans-
formée de Fourier rapide nécessite cependant un échantillonnage régulier des
paramètres. Ceci peut être fait en exprimant νx et νy selon des coordonnées
polaires ν et φ : νx = ν cos φ et νy = ν sin φ. Une expression de fz peut alors
être dérivée :
fz(x, y) =
∫ +∞
−∞
∫ +∞
−∞
F(νx, νy)ei2pi(xνx+yνy)dνxdνy
=
∫ 2pi
0
∫ +∞
−∞
F(νcosφ, νsinφ)ei2pi(xν cos φ+yν sin φ)νdνdφ
=
∫ pi
0
∫ +∞
−∞
P(νx′ , φ)ei2pi(νx
′)|ν|dνdφ
=
∫ pi
0
pz(x′, φ) ∗ h(x′)dφ avec h(x′) =
∫ +∞
−∞
|ν|e2piix′νdν
où * est le produit de convolution selon la variable x′. Cette opération s’appelle
une rétroprojection filtrée, Filtered BackProjection en anglais (FBP), puisqu’elle
somme les contributions pour tous les angles des projections préalablement
filtrées. Le bruit haute fréquence est amplifié par le filtre rampe h, mettant en
évidence le caractère mal posé du problème. Un filtrage supplémentaire est
donc généralement réalisé à l’aide d’une fenêtre d’apodisation (par exemple
filtre de Hamming en 2D).
En pratique, les projections sont mesurées selon des variables x′ et φ échan-
tillonnées selon un maillage irrégulier en x′, comme le montre la figure 2.9. Les
projections sont d’abord filtrées avec une convolution discrète par le filtre h
préalablement échantillonné sur le même maillage. Puis elles sont interpolées
sur un maillage régulier en x′. Si f est représentée par une image échantillon-
née régulièrement en x et en y, l’élément pour chacune des valeurs désormais
prises par x′ = xcosφ+ ysinφ est égal à la somme des projections sur tous les
échantillons de φ.
Le théorème de la coupe centrale et la rétroprojection filtrée sont générali-
sables en 3D par l’opération f (r) =
∫
Ω
∫
u⊥ p(s
′, u)h(s− s′, u)ds′du où h est, par
exemple, le filtre de Colsher. L’intégration se fait alors sur toutes les directions
u ∈ Ω telles que le plan perpendiculaire à u contient des données complètes
(ce sont les conditions de Orlov). Les plans pour lesquels les données sont
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incomplètes peuvent être reconstruits en estimant les données manquantes à
partir d’une reconstruction des plans droits reprojetée dans l’espace des sino-
grammes. Cet algorithme est appelé reprojection (Kinahan et Rogers 1989).
Méthodes discrètes
Les méthodes analytiques ont l’inconvénient de poser des hypothèses fortes
sur la nature des données et la géométrie du système. A l’inverse, les méthodes
discrètes permettent une représentation plus flexible de l’acquisition grâce à
une formulation générique sous forme matricielle :
g = Hf (2.10)
où f et g sont les formulations discrètes de la distribution du traceur f et des
projections p. Ce sont des vecteurs aléatoires de dimensions respectivement
égales au nombre de voxels dans l’image n et au nombre d’éléments de projec-
tions m. H est la réponse impulsionnelle du tomographe de dimension m× n.
Un élément hi,j de H peut être vu comme la probabilité qu’une annihilation
ayant eu lieu dans un voxel j donne lieu à un signal détecté par le détecteur
élémentaire i. Le problème consiste alors à retrouver f connaissant g.
Ce problème inverse peut être résolu avec les méthodes algébriques, né-
gligeant alors la nature stochastique du signal. Cependant, la matrice H n’est
généralement pas carrée donc n’est pas inversible. Une solution consisterait à
employer la solution inverse généralisée mais la nature bruitée des données
rend la solution très instable mettant de nouveau en évidence le caractère mal
posé du problème. On cherche donc généralement à résoudre un problème
d’optimisation dont le principe est de minimiser itérativement une fonction de
coût. Parmi ces techniques d’optimisation, figurent les techniques algébriques
pures, ne faisant aucune hypothèse sur la nature du bruit dans les données,
comme les méthodes ART et SIRT. Les méthodes statistiques à l’inverse com-
prennent un modèle de bruit et consistent généralement à maximiser la proba-
bilité a posteriori.
D’après le théorème de Bayes, la probabilité a posteriori de f sachant qu’on
observe g, notée P(f|g), est liée à la fonction de vraisemblance P(g|f) et aux
probabilités marginales P(f) et P(g) par la relation :
P(f|g) = P(g|f)P(f)
P(g)
Si on suppose que f est déterministe et que P(g) suit une distribution
uniforme, alors maximiser P(f|g) revient à maximiser la fonction de vrai-
semblance de f sachant qu’on observe g, ou de façon équivalente la log-
vraisemblance :
L(f) ≡ log(P(g|f))
Le critère des moindres carrés et des moindres carrés pondérés sont des cas
particuliers de maximisation de la vraisemblance lorsque le bruit est supposé
gaussien et les algorithmes à base de gradient produisent des solutions mini-
misant ces critères. L’approximation gaussienne n’est pas toujours une bonne
approximation pour la TE et on préfère un modèle de distribution selon une
loi de Poisson.
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2.4.2 Maximisation de l’espérance
Algorithme de maximisation de l’espérance
L’algorithme maximisation de l’espérance, Expectation Maximization en
anglais (EM) est un algorithme itératif proposé par Dempster et al. (1977) per-
mettant de trouver le maximum de vraisemblance. Il a été appliqué à la TE
par Shepp et Vardi (1982) et repose sur l’usage d’une variable aléatoire inter-
médiaire s = (sij) suivant une loi de Poisson et représentant le nombre total
d’émissions dans le voxel i détectées par l’élément de détection j dont l’espé-
rance vaut E[si,j] = hij f j :
P(s|f) =∏
i,j
E[si,j]si,j e−E[si,j]
si,j!
avec E[si,j] = hij f j
L’algorithme EM consiste à maximiser l’espérance de L(f) ≡ log(P(s|f)
sachant qu’on observe g, par l’expression itérative :
f(n+1) = ArgmaxQ(f, f(n))
Q(f, f(n)) = E
[
L(f)|g, f(n)
]
Q(f, f(n)) =∑
i,j
pijlog(hij f j)− hij f j − E[log(sij!|g, f(n))]
avec pij ≡ E[si,j|g, f(n)] =
hij f
(n)
j
∑k hik f
(n)
k
gi
f(n+1) est ensuite obtenue simplement en annulant la dérivée de Q :
∂Q(f, f(n))
∂ f j
=∑
i
pij
f j
− hij
f (n+1)j =
f (n)j
∑i hij
∑
i
hij
gi
∑k hik f
(n)
k
ou de façon synthétique :
f(n+1) =
f(n)
Ht1
Ht
g
Hf(n)
(2.11)
où les opérations de multiplications et divisions vectorielles se font point à
point et les étapes de multiplications par H (projection) et Ht (rétroprojec-
tion) sont des multiplications matricielles classiques. f(n) est initialisée arbi-
trairement. Outre la tomographie, cet algorithme est utilisé dans de nombreux
domaines : classification de données, apprentissage automatique, vision artifi-
cielle.
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Accélération par sous-ensembles
L’algorithme maximisation de l’espérance par sous-ensembles ordonnés,
Ordered Subset Expectation Maximization en anglais (OSEM) est une méthode
introduite par (Hudson et Larkin 1994), utilisée principalement en imagerie
médicale. Elle consiste à réaliser les opérations de projection et rétroprojection
sur S sous-ensembles Es, s ∈ [1, ..., S] selon l’algorithme :
f (n,s+1)j =
f (n,s)j
∑i∈Es hij
∑
i∈Es
hij
gi
∑k hik f
(n,s)
k
f (n+1,1)j =
f (n,S)j
∑i∈ES hij
∑
i∈ES
hij
gi
∑k hik f
(n,S)
k
(2.12)
où f (n,s)j est l’élément j de l’estimée de f au sous-ensemble s de l’itération n.
Alors que l’algorithme EM converge vers le maximum de vraisemblance,
l’algorithme OSEM n’est en général pas convergent. Une possibilité est alors
d’inclure un paramètre de relaxation et de restreindre le nombre de sous-
ensembles à être égal au nombre de projections. La convergence de cette
méthode appelée Row Action Maximum Likelihood Algorithm en anglais
(RAMLA) a été démontrée (Browne et De Pierro 1996).
Matrice système
La mise en œuvre de l’algorithme ci dessus nécessite de disposer de la
matrice H, modélisant la réponse du tomographe. Cette matrice est de taille
m× n, m étant le nombre de projections et n le nombre de voxels dans l’image.
Elle peut être calculée une fois pour toute et stockée ou calculée à la volée
pendant la reconstruction. La deuxième approche est généralement employée.
Le choix de cette matrice est crucial puisque son réalisme détermine la qualité
de la reconstruction de même que le temps de calcul. Les techniques les plus
simples consistent à utiliser une opération de projection géométrique du voxel
j vers l’élément de détection i. Deux stratégies sont possibles pour définir le
projecteur géométrique : l’approche orientée voxel, où la projection du voxel
sur le détecteur est calculée et les approches par lancer de rayon, où le détec-
teur est projeté sur l’objet. La probabilité hij est dans ce cas calculée comme
l’intégrale de l’intersection entre la droite joignant les centres des faces des
cristaux et le voxel (Siddon 1985). Des modèles plus élaborés de H sont dispo-
nibles sur les systèmes récents et reposent sur les techniques de modélisation
de la résolution. Nous les présenterons au paragraphe 5.3.
2.5 Images TEP quantitatives
Le terme quantification est employé pour désigner l’extraction de valeurs
numériques interprétables par l’observateur. Il s’agit donc dans un premier
temps de produire des images dont les pixels représentent une quantité d’acti-
vité absolue, exprimée par exemple en Bq par unité de volume. L’étape ultime
consistera en l’extraction de paramètres physiologiques comme la perfusion
sanguine. Cette étape dépend essentiellement de la tâche applicative et nous
nous limiterons dans ce paragraphe aux stratégies permettant de produire
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des images reflétant une activité absolue. Pour avoir un aperçu des méthodes
employées selon la tâche applicative, le lecteur pourra consulter l’ouvrage de
Zaidi et al. (2006). Nous présenterons les méthodes d’analyse quantitative des
images dans le contexte de l’évaluation de l’atteinte athéromateuse dans les
chapitres 3 à 5 de ce manuscrit.
2.5.1 Correction d’atténuation
Comme nous l’avons vu au paragraphe 2.3.5, les photons subissent un phé-
nomène d’atténuation variable suivant la quantité de matière traversée de sorte
que les photons émis en surface d’un milieu sont détectés en quantité plus
importante que les photons émis au centre de l’objet, faisant apparaître artifi-
ciellement un contraste dans les régions homogènes. Pour une LDR donnée,
l’atténuation subie par les photons ne dépend pas des lieux d’annihilation. En
effet, une coïncidence est détectée si aucun des deux photons d’annihilation
n’a interagi avec la matière. En négligeant les variations de sensibilité des dé-
tecteurs, le nombre N(Ci, Cj) de coïncidences détectées par des cristaux Ci et
Cj de coordonnées xi et xj issues de N0 annihilations en x0 vaudra :
N(Ci, Cj) = N0e
+
∫ xi
x0
µ(x)dxe−
∫ xj
x0 µ(x)dx
= N0e−
∫ xj
xi µ(x)dx
Ainsi, comme nous l’avons vu au paragraphe 2.2, le nombre de coïncidences
vraies détectées provenant d’une distribution homogène est réduit de 24%
lorsque l’épaisseur du médium traversé (composé d’eau) vaut 3 cm tandis que
moins de 6% des photons traversent 30 cm de ce médium. Pour chaque paire
de détecteurs (Ci, Cj), une fois déterminés les coefficients d’atténuation, ceux ci
pourront être utilisés pour compenser les valeurs mesurées de l’atténuation, en
multipliant la valeur mesurée par l’inverse du facteur d’atténuation affectant la
LDR ou en les intégrant à la matrice système (paragraphe 2.4.2). Le problème
revient donc à utiliser une carte de coefficients d’atténuation à 511 keV, géné-
ralement fournie par une acquisition en transmission (voir le paragraphe 2.3.5)
bien qu’il existe des méthodes approximatives de calcul simultané ou séquen-
tiel des coefficients d’atténuation et de la distribution d’activité sans données
complémentaires (Zaidi et Hasegawa 2006).
2.5.2 Correction des coïncidences fortuites, diffusées, multiples
Si on néglige la contribution des coïncidences vraies et diffusées, les coïn-
cidences fortuites Rij détectées par une paire de cristaux données (Ci, Cj) pen-
dant une fenêtre temporelle de longueur τ peuvent être estimées en fonction
des taux d’événements simples (ri(t), rj(t)) des deux cristaux et de la lar-
geur de la fenêtre par l’expression Rij(t) = 2τri(t)rj(t). Cette expression est
applicable lorsque le nombre de coïncidences vraies et diffusées est dominé
par le nombre de coïncidences fortuites. Une première méthode de correction
consiste donc à intégrer les taux d’événements simples sur la durée totale de
l’acquisition où le nombre de coïncidences fortuites est généralement domi-
nant et en déduire une expression moyenne égale à 2τSiSj, Si et Sj sont les
taux d’événements simples des deux détecteurs. Une alternative permettant
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de conserver la dynamique de ce taux consiste à déclencher une fenêtre re-
tardée (après la fenêtre en coïncidence), lors de l’occurrence d’un événement
simple, pendant laquelle les coïncidences détectées sont supposées être décor-
rélées temporellement, donc fortuites. Parmi les méthodes ci-dessus, la tech-
nique par fenêtre retardée est la plus exacte et la plus couramment employée
(Meikle et Badawi 2005). En revanche, cette méthode fournit une estimée plus
bruitée et impose de filtrer les données par lissage simple ou en appliquant
des techniques de réduction de variance.
L’estimation des diffusés peut être réalisée en ajustant, simultanément ou
après correction des fortuits, une fonction gaussienne ou polynômiale en de-
hors du patient dans l’espace des projections ou en convoluant les coïncidences
mesurées avec un noyau dont les coefficients sont préalablement déterminés
empiriquement. Les diffusés peuvent être estimés de façon potentiellement
plus exacte (Meikle et Badawi 2005) par simulation à partir d’une première
image de l’activité reconstruite corrigée de tous les effets sauf de la diffusion.
La simulation peut être analytique, en utilisant la formule de Klein-Nishina,
ou Monte-Carlo (MC).
Les coïncidences multiples sont généralement supprimées. Dans certains
cas, il peut être avantageux de sélectionner une paire de photons, par exemple
celle maximisant l’énergie totale déposée.
La contribution des coïncidences fortuites et diffusées aux coïncidences
vraies est additive et une soustraction des estimées peut-être réalisée pour cor-
riger de ses effets ou en les intégrant à la matrice système (paragraphe 2.4.2).
2.5.3 Normalisation
Les détecteurs élémentaires possèdent des sensibilités différentes liées aux
variations d’efficacité des détecteurs simples, d’origine matérielle ou électro-
nique et à la géométrie du tomographe. Les variations de sensibilité sont liées
à l’angle solide du cristal mesuré au centre du tomographe. Plus l’angle so-
lide sera réduit (position radiale en valeur absolue et angle copolaire élevés),
plus la probabilité que l’interaction se produise dans un TDR adjacent au TDR
dans lequel s’est réellement produite l’annihilation augmente. D’autre part, la
réduction de l’angle solide réduit le volume couvert par les TDR et la sensibi-
lité de la paire de détecteurs associée. Cet effet peut être prédit analytiquement
et inclus dans la reconstruction.
La normalisation consiste à mesurer la réponse du système à un signal
uniforme puis à corriger les coïncidences mesurées sur chaque élément de dé-
tection par application d’un facteur correctif multiplicatif ηij égal au rapport
du nombre de photons détectés en moyenne sur l’ensemble des éléments de
détection sur le nombre de photons détectés par l’élément de détection (Ci, Cj).
Ceci peut être fait à l’aide d’une acquisition de lignes sources rotatives ou de
sources planaires à haute activité en incluant une correction analytique de la
non uniformité de l’exposition des LDR. Cette méthode de normalisation di-
recte a pour désavantage d’immobiliser le tomographe pendant une longue
durée et de nécessiter l’utilisation d’une source très homogène à haute activité
qui peut induire des temps morts, effets d’empilements et fractions de diffusés
non réalistes. Une alternative consiste à décomposer les facteurs de normalisa-
tion ηij en produit de facteurs ηij = eiejgij où ei représente le facteur correctif
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des hétérogénéités d’efficacité du détecteur i simples et gij représente les va-
riations de sensibilité liées à l’interférence entre les deux détecteurs, d’origine
géométrique (Cherry et Dahlbom 2006). Les coefficients ei sont calculés à par-
tir de moyennes du nombre de coïncidences détectées sur un ensemble de
LDR joignant le détecteur i à un ensemble de détecteurs opposés. Les facteurs
géométriques sont calculés une seule fois à haute activité et sont supposés
constants au cours du temps. De même que pour les autres corrections, les
facteurs multiplicatifs peuvent être appliqués sur les sinogrammes ou pendant
la reconstruction.
2.5.4 Temps mort et calibration
Le temps mort induit un biais de mesure dépendant de l’activité dans le
champ de vue. Il peut être corrigé en mesurant le « temps de vie » du détecteur
ou en ajustant sur les données un modèle associant deux types de réponses du
détecteur lors d’un phénomène d’empilement. Dans un cas, le temps mort est
prolongé, on parle de temps mort paralysable, dans l’autre il reste le même
et l’événement est simplement ignoré. La correction du temps mort peut aussi
être incluse dans l’étape de calibration.
Une fois que les différents effets ont été explicitement corrigés, les données
reconstruites sont calibrées. Cette étape consiste à établir une table de corres-
pondance donnant le taux de coïncidences détectées en fonction de l’activité.
Ceci peut être fait simplement en réalisant plusieurs acquisitions d’une même
source homogène d’activité connue qu’on laisse décroître. Enfin, l’activité au
temps de l’injection pourra être retrouvée à partir de l’intégrale mesurée entre
le temps de l’injection tinj et le temps de fin d’acquisition tinj + ∆t par la rela-
tion : ∫ tinj+∆t
tinj
A(t)dt = A(tinj)
∫ tinj+∆t
tinj
e−λtdt = A(tinj)
e−λtinj − e−λ(tinj+∆t)
λ
2.5.5 Implémentation des corrections
D’après ce que nous venons de voir, l’opération de projection peut être
considérée comme l’opération
f→ ANHf + s + r (2.13)
où A et N sont les matrices d’atténuation et de normalisation, diagonales de
taille m × m, H est la matrice système et s et r sont les estimées des coïnci-
dences fortuites et diffusées. Les mesures brutes g = ANHf+ s+ r contiennent
donc les coïncidences vraies, fortuites et diffusées. On pourra alors appliquer
ces facteurs correctifs directement sur les données mesurées puis procéder à
l’inversion par H de A−1N−1 (g− s− r). Cette façon de procéder a le désavan-
tage de modifier les propriétés statistiques du signal. A l’inverse, on pourra
conserver ces propriétés en intégrant le modèle de projection complet décrit
par l’équation 2.13 dans l’algorithme. Il s’agira alors de remplacer l’opérateur
de projection f → Hf dans l’équation 2.11 par l’opération 2.13 (Michel et al.
1998) soit :
f(n+1) =
f(n)
AtNtHt1
AtNtHt
g
ANHf(n) + s + r
(2.14)
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On dit que les opérations réalisées à gauche de H sont faites dans l’es-
pace des projections, tandis que les opérations réalisées à droite de H sont
faites dans l’espace image. L’opérateur H fait généralement l’hypothèse de
projections suivant un modèle ligne-intégrale et la FDP est supposée parfaite.
Les systèmes récents proposent d’inclure dans l’opérateur H la FDP, exprimée
dans l’espace image ou dans l’espace des projections (Rahmim et al. 2013), afin
d’améliorer son réalisme. Ces méthodes permettent d’améliorer significative-
ment la résolution spatiale dans les images reconstruites (Panin et al. 2006).
De la même manière, le parcours du positon peut être modélisé dans l’espace
image (Rahmim et al. 2008).
2.5.6 Caractérisation des images reconstruites
La qualité des images, par nature stochastiques, est généralement définie
en termes de biais et de variance. Le biais dans les images dépend de la ré-
solution spatiale intrinsèque du système, de l’exactitude des corrections, de
l’échantillonnage des images reconstruites et des propriétés de l’algorithme
utilisé. Sans considérer les corrections appliquées (voir le paragraphe 2.5), les
algorithmes analytiques présentés ici sont linéaires. Le biais est ainsi entière-
ment défini par leur fonction de réponse et sont indépendants de l’objet. A
l’inverse, l’algorithme EM est non linéaire et le biais dépend de l’objet recons-
truit. D’autre part, l’algorithme est souvent arrêté avant convergence, condui-
sant à des variations supplémentaires de résolution spatiale. La variance dans
les images reconstruites est liée au faible nombre de coups par LDR (moins
de 10 en conditions cliniques) et aux propriétés de l’algorithme. Avec EM, la
variance est approximativement proportionnelle à l’image elle même. Compte
tenu de la nature mal posée du problème de reconstruction, la variance di-
verge pour les nombres d’itérations élevés. Celle-ci doit être contrôlée de façon
explicite (filtrage) ou implicite (arrêt des algorithmes itératifs après un nombre
d’itérations fixe).
Synthèse et conclusion
Nous avons exposé dans ce chapitre les principes physiques et informa-
tiques sur lesquels reposent la TEP. Nous avons vu que la distribution spatiale
des positions d’annihilations des positons émis lors de la désintégration du ra-
diotraceur était mesurable grâce à l’association d’un système de détection des
projections et d’un algorithme de reconstruction. Nous avons montré qu’une
mesure quantitative de cette distribution était possible mais celle-ci reste af-
fectée d’un biais de mesure et d’une variabilité importante, causés par la réso-
lution spatiale limitée du système d’acquisition et de reconstruction et par le
bruit dans l’image. Ces erreurs peuvent significativement affecter les résultats
et leur interprétation, en particulier sur des petites structures fonctionnelles
comme les lésions athéromateuses.
Dans le chapitre suivant, nous proposons une analyse systématique de la
littérature dédiée à l’interprétation quantitative des images TEP au Fluorodé-
soxyglucose marqué au fluor 18 ([18F]-FDG) de l’athérosclérose afin d’iden-
tifier les paramètres d’imagerie, liés à l’acquisition, à la reconstruction et à
l’analyse d’image, susceptibles d’induire des variations dans le signal mesuré
indépendamment de changements d’origine physiopathologique.
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L’athérosclérose s’accompagne de processus inflammatoires détectablesen Tomographie par Emission de Positons (TEP) au Fluorodésoxyglucose
marqué au fluor 18 ([18F]-FDG), de plus en plus étudiés. Cependant, la réso-
lution spatiale limitée et la nature stochastique du signal affectent la fiabilité
des mesures, potentiellement critiques pour l’interprétation et la comparaison
des études.
Dans ce chapitre, nous proposons une analyse de la littérature dédiée afin
d’identifier les protocoles d’imagerie TEP au [18F]-FDG de la plaque d’athé-
rome chez l’homme. Nous identifions les méthodes d’acquisition, de recons-
truction et de quantification, pouvant expliquer des différences dans le signal
mesuré et caractérisons la variété des protocoles mis en oeuvre.
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3.1 Imagerie TEP-FDG de la plaque et effet de volume par-
tiel
Nous avons vu au chapitre 1 que l’inflammation, élément clé de l’athéro-
thrombose, était détectable en Tomographie par Emission de Positons (TEP),
notamment avec le traceur Fluorodésoxyglucose marqué au fluor 18 ([18F]-
FDG). Son utilisation courante en oncologie a permis la réalisation de nom-
breuses études ad hoc ou rétrospectives évaluant l’intensité de l’inflammation
de la paroi artérielle à partir de ce type d’images chez des patients atteints
d’athérosclérose (Rudd et al. 2009a, Orbay et al. 2013), d’artérite de Takayasu
(Cheng et al. 2013), ou d’anérvysme aortique (Hope et Hope 2013). Une quan-
tification fiable serait un atout considérable pour le diagnostic et le suivi théra-
peutique mais reste incertaine compte tenu des faibles dimensions des lésions
en regard de la résolution limitée des tomographes et du bruit présent dans
les images.
En effet, lorsque la taille de la structure fonctionnelle dont on souhaite
mesurer l’activité en Tomographie par Emission (TE) est faible devant de la
résolution spatiale dans les images, pouvant atteindre plus 6 mm, les mesures
d’activité sont biaisées (Erlandsson et al. 2012). En supposant une distribution
du radiotraceur constante dans la région métabolique, l’amplitude du biais
dépend de plusieurs paramètres dont les dimensions de la structure (volume,
forme), le rapport de fixation par rapport à l’activité environnante, la résolu-
tion spatiale dans les images et l’indice quantitatif (concentration maximum,
moyenne, . . .) (Soret et al. 2007). Pour exemple, la figure 3.1 montre des fonc-
tions R(L), somme de fonctions porte de largeur L=2 à 12 mm et d’un fond
constant conduisant à un contraste de 10 dans l’objet, convolués par une gaus-
sienne h de 6 mm Largeur à Mi-Hauteur (LMH) modélisant la Fonction de
Dispersion du Point (FDP) associée au tomographe et à la procédure de re-
construction. Si l’on considère le maximum d’intensité, identique pour les 3
fonctions R(L), celui-ci est réduit de moins de 1 % lorsque L=12 mm, de 8%
lorsque L=6 mm et de 50 % lorsque L=2 mm après convolution avec h. L’ac-
tivité moyenne mesurée dans l’intervalle de définition de l’objet est affectée
et est réduite de 11% lorsque L=12 mm, de 21% lorsque L=6 mm et de 52%
lorsque L=2 mm.
L’erreur de mesure est de plus augmentée par l’échantillonnage des images
reconstruites. Le biais résultant de ces deux phénomènes est appelé Effet de
Volume Partiel (EVP). Son impact est problématique puisqu’il peut empêcher
de détecter des lésions ou conduire à une sous-estimation de leur activité mé-
tabolique, particulièrement sévère lorsque les dimensions de la structure sont
inférieures à trois fois la résolution spatiale du système (Rousset et al. 2007).
Ainsi, les lésions dans la paroi vasculaire, pouvant mesurer moins de 2 mm
d’épaisseurs, seront affectées de façon majeure par cet effet et seront particu-
lièrement sensibles à la méthode de mesure et au bruit dans les données,
Il n’existe à ce jour aucun consensus pour une quantification efficace du
[18F]-FDG dans la paroi artérielle. Concernant le protocole d’acquisition, Me-
nezes et al. (2009) montrent qu’un délai augmenté par rapport aux protocoles
suivis en oncologie n’apportait aucune amélioration significative du rapport si-
gnal à bruit. La méthode de reconstruction a été brièvement étudiée par Delso
et al. (2011) au moyen d’acquisitions sur un fantôme physique composé d’in-
serts sphériques de 2.4 mm de diamètre dans un cylindre d’eau sans activité.
52 Chapitre 3. Imagerie TEP-FDG de lésions athéromateuses : analyse de la littérature
−15 −10 −5 0 5 10 15 20 25
2
4
6
8
10
Position (mm)
C
on
ce
nt
ra
ti
on
d’
ac
ti
vi
té
(k
Bq
.c
c-
1 )
R(12)
R(6)
R(2)
R(12)*h
R(6)*h
R(2)*h
Figure 3.1 – Fonctions R(L) de largeur L (mm) dans un fond constant convoluées avec une
fonction gaussienne h de LMH=6 mm.
Les auteurs ont comparé les reconstructions par rétroprojection filtrée, Filte-
red BackProjection en anglais (FBP) et maximisation de l’espérance par sous-
ensembles ordonnés, Ordered Subset Expectation Maximization en anglais
(OSEM) (4 itérations, 8 sous-ensembles), fait varier le côté des voxels recons-
truits cubiques de 2.67 mm à 5.35 mm et étudié l’impact de l’application d’un
post-filtrage 3D gaussien de 5 mm LMH, employé en routine clinique. Ils ont
conclu que l’intensité maximale était indépendante de l’algorithme de recons-
truction, que cette valeur variait beaucoup selon la taille du voxel reconstruit
et le post-filtrage, et recommandait qu’aucun post-filtrage ne soit appliqué.
Aucune quantification de ces effets n’a cependant été rapportée. Nous atten-
dons de plus que le bruit dans les projections, le nombre d’itérations lorsque
l’algorithme est itératif, et la procédure de quantification affectent ces recom-
mandations.
La méthode de quantification a été étudiée par Burg et al. (2013) sur des
simulations Monte-Carlo (MC) de vascularite, où des hyperfixations dans la
paroi vasculaires (2 à 5 mm d’épaisseur) variant d’un facteur 1 à 16 par rapport
au sang. Les auteurs ont comparé des rapports d’activité entre la lésion et le
sang, Target to Blood Ratio en anglais (TBRs) dans les images reconstruites
avec un algorithmes OSEM (3 itérations, 10 sous-ensembles, voxels de 2.25
mm x 2.25 mm x 2.81 mm) où la fixation dans la lésion a été calculée comme
le maximum (TBRmax) et la moyenne (TBRmean) des voxels à partir des régions
métaboliques réelles. Ils concluent que l’indice TBRmax était moins biaisé que
l’indice TBRmean, lesquels valaient 76% et 30% du TBR réel.
Dans ce chapitre, nous exposons une revue des différentes méthodes d’ac-
quisition, reconstruction et quantification actuellement pratiquées en imagerie
TEP-FDG de la plaque d’athérome afin d’estimer ultérieurement (paragraphe
5.2) les erreurs et la variabilité de la mesure imputables à ces variations de
protocoles.
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3.2 Matériel et méthode
L’analyse de la littérature a été réalisée grâce au moteur de recherche Pub-
Med 1 avec l’expression régulière
(fluorodeoxyglucose OR FDG) AND ather* (3.1)
AND (PET OR positron emission tomography)
Les articles renvoyés par la requête ont été complétés manuellement par les
références citées. Parmi les résultats obtenus, seules les études cliniques in
vivo, excluant donc les études sur petit animal ou sur échantillons prélevés, et
réalisées avant novembre 2013 ont été analysées. L’indication thérapeutique et
le lit artériel concerné ont été relevés.
Nous avons ensuite systématiquement relevé les paramètres d’acquisition,
de reconstruction et d’analyse reportés dans le tableau 3.1 et noté si ces infor-
mations étaient manquantes.
Acquisition Reconstruction Analyse
système d’acquisition algorithme grandeur mesurée
dose injectée massique corrections (atténuation, diffusion) définition du VOI
délai post-injection résolution spatiale calcul sur le VOI
durée d’acquisition taille de voxel corrections appliquées
post-filtrage valeurs
nombre d’itérations (si itératif)
modélisation FDP (si itératif)
Tableau 3.1 – Paramètres systématiquement relevés dans les articles de l’étude
Le protocole d’acquisition a été caractérisé par le système d’acquisition
(modalités anatomiques complémentaires, nature hybride du système), la dose
injectée Di (MBq) rapportée au poids du patient W (kg), le délai post-injection
∆Tpi (min) et la durée d’acquisition ∆Tacq (min). Afin de caractériser le bruit
présent dans les images, nous avons calculé un indice κ (MBq/kg.min) en re-
lation avec le nombre de coïncidences détectées et défini par l’expression
κ = Di · e−∆Tpi ·ln(2)/τ · ∆Tacq (3.2)
où τ est la demi vie du fluor 18. Lorsque seule la dose injectée totale moyenne
était mentionnée, et puisque les valeurs individuelles n’étaient jamais données,
cette dernière a été normalisée par un poids moyen de 70 kg.
Le protocole de reconstruction a été caractérisé par l’algorithme utilisé,
les corrections appliquées (atténuation, diffusion), la résolution spatiale dans
les images reconstruites, la taille des voxels et l’éventuelle application d’un
post-filtrage. Dans le cas d’algorithme itératifs, nous avons également noté le
nombre effectif d’itérations, calculé comme le nombre d’itérations multiplié
par le nombre de sous-ensembles si la reconstruction était accélérée par l’al-
gorithme OSEM. Enfin, toujours dans le cas des algorithmes itératifs, nous
avons relevé l’éventuelle implémentation d’un recouvrement de résolution par
l’incorporation d’un modèle de réponse impulsionnel du système dans l’algo-
rithme de reconstruction.
1. http://www.ncbi.nlm.nih.gov
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Le protocole de quantification a été caractérisé par la grandeur mesurée
(concentration d’activité, rapport d’activités, . . .), la définition du VOlume d’In-
térêt (VOI) (taille, méthode de segmentation), le mode de calcul sur le VOI
(voxel d’intensité maximum, moyenne des voxels, ...), ses valeurs (moyenne
et écart type) sur l’ensemble des patients et enfin les éventuelles corrections
appliquées à la mesure (correction d’EVP, méthodes de normalisation, . . .).
3.3 Résultats
La recherche 3.1 effectuée sur le site PubMed a renvoyé 244 publications
dont la figure 3.2 montre un histogramme par année de publication. Après sé-
lection des études cliniques et ajout des références citées satisfaisant les mêmes
critères, l’analyse a été réalisée sur 49 articles.
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Figure 3.2 – Nombre de publications renvoyées par la requête « (fluorodeoxyglucose OR
FDG) AND (athero∗) & (PET OR positron emission tomography) » sur le site PubMed en
fonction de l’année de publication.
Nous synthétisons ci-après les paramètres d’acquisition, reconstruction et
analyse relevés dans la littérature. La liste complète des lits artériels étudiés
(tableau 3.2), des paramètres d’acquisition (tableau 3.3), de reconstruction (ta-
bleau 3.4) et d’analyse (tableaux 3.5 et 3.6) est donnée en fin de chapitre.
3.3.1 Sélection des patients
Les indications thérapeutiques et les lits artériels étudiés relevées pour
chacun des 49 articles. Les études concernaient des études ad hoc sur pa-
tients sélectionnés pour leurs facteurs de risque cardio-vasculaires dans 34/49
cas (69%) et des études rétrospectives sur patients atteints de cancer dans
15/49 (31%) cas. Les artères considérées étaient principalement les artères caro-
tides (42/49=86%), l’aorte (22/49=45%), puis les artères iliaques ou fémorales
(8/49=16% et 6/49=12%), les artères coronaires (3/49=6%) ou sous-clavières
(1/49=2%) (figure 3.3). Près de la moitié des articles (23/49=47%) ont analysé
plus d’un vaisseau.
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Figure 3.3 – Fréquence des lits artériels étudiés dans la littérature dédiée.
3.3.2 Acquisitions
Nous avons identifié 55 procédures d’acquisition, dont 53 suivant des pro-
tocoles différents (les protocoles sont considérés comme distincts si une infor-
mation est manquante). Ces protocoles présentaient des variations dans la na-
ture du système d’acquisition, la dose injectée massique, le délai post-injection
ou la durée d’acquisition.
Six articles mentionnaient l’utilisation de 2 protocoles d’acquisition dif-
férents selon l’artère considérée ou le système d’acquisition. Sur l’ensemble
des procédures, 42/55 (76%) ont été réalisées sur des systèmes hybrides
TEP/TDM, parfois en combinaison avec des données IRM (4/42). Une seule
étude a été réalisée sur un système TEP/IRM (Ripa et al. 2013). Des acquisi-
tions de données TEP et anatomiques sur systèmes non hybrides TEP et TDM,
TEP et IRM, ou TEP, TDM et IRM ont été réalisées dans respectivement 7/55
(13%), 2/55 (4%) et 3/55 (5%) cas.
La dose injectée massique variait de 2.52 MBq/kg à 10.57 MBq/kg. Le dé-
lai post-injection variait entre 45 et 190 minutes. La durée d’acquisition par
position de lit variait entre 1 and 30 minutes. L’indice κ résultant, dont l’his-
togramme est donné sur la figure 3.4, était de 35.21 ± 27.20 MBq/kg.min
(moyenne ± 1 écart type).
3.3.3 Reconstructions
Nous avons identifié 52 procédures de reconstruction, dont 51 suivant des
méthodes différents (les méthodes sont considérés comme distinctes si une in-
formation est manquante). Ces méthodes présentaient des variations dans l’al-
gorithme de reconstruction, les corrections appliquées (atténuation, diffusion),
la taille des voxels et le nombre d’itérations effectives. Trois articles mention-
naient l’utilisation de 2 méthodes de reconstruction différentes selon l’artère
considérée ou le système d’acquisition.
La figure 3.5a indique les algorithmes de reconstruction utilisés. Dans
9/52 cas (17%), la reconstruction utilisée était une rétroprojection filtrée.
Dans 26/52 (50%) cas, l’algorithme était une maximisation itérative de la
log-vraisemblance, avec l’utilisation des algorithmes OSEM (23/52=44%) et
Row Action Maximum Likelihood Algorithm en anglais (RAMLA) (3/52=6%).
17/52 (33%) descriptions ne spécifaient pas la méthode de reconstruction.
La correction d’atténuation était explicitement mentionnée dans 41/52
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Figure 3.4 – Histogramme des indices κ rapportés dans la littérature dédiée.
(79%) cas. Un article a fait usage de données non corrigées (Paulmier et al.
2008). En revanche la correction de diffusion n’est mentionnée que dans 12/52
(23%) cas.
La résolution spatiale dans les images reconstruites est donnée dans 4/52
(8%) cas et variait de 5 à 6.8 mm LMH dans le plan transaxial, tandis que 7/52
(13%) donnaient la résolution spatiale intrinsèque (calculée indépendamment
de la reconstruction selon les recommandations National Electrical Manufactu-
rers Association (2001)). Aucune information concernant la résolution spatiale
n’est donnée dans les 41/52 (79%) cas restants.
La figure 3.5b indique la taille des voxels dans le plan transaxial des images
reconstruites, non mentionnée dans 36/52 (69%) procédures. Les voxels mesu-
raient dans un cas sur deux (8/52=15%) plus de 4 mm de côté. Dans une
proportion équivalente (7/52=13%), les voxels mesuraient entre 2 et 4 mm de
côté. Le volume des voxels variait de 0.001 mL (0.7 mm x 0.7 mm x 2.03 mm)
(Ripa et al. 2013) à 0.079 mL (4.3 mm x 4.3 mm x 4.25 mm) (Menezes et al. 2010).
Un seul article (Ripa et al. 2013) mentionne explicitement un filtrage post-
reconstruction de 2 mm LMH.
Lorsque un algorithme itératif de type OSEM était utilisé, 62 ± 30
(moyenne ± 1 écart-type) itérations effectives ont été réalisées, allant de 24 à
126 (voir l’histogramme sur la figure 3.6). 11/23 (48%) de ces études n’ont pas
rapporté ce paramètre. Enfin, une modélisation de la FDP n’a été explicitement
mentionnée que dans 2 articles (Ripa et al. 2013, Rogers et al. 2010).
3.3.4 Analyses
Grandeurs mesurées
Nous avons identifié 97 procédures de quantification, dont 36 suivant des
méthodes différentes variant par l’indice mesuré et les corrections appliquées.
Les méthodes étaient quantitatives et semi-quantitatives ou entièrement qua-
litatives dans respectivement 93/97 et 4/97 cas (Ben-Haim et al. 2004; 2006,
Tatsumi et al. 2003, Paulmier et al. 2008).
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Figure 3.5 – Algorithmes de reconstruction et tailles de voxel (dans le plan transaxial)
employés pour la reconstruction des données dans la littérature dédiée (ND : Non Disponible).
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Figure 3.6 – Histogramme du nombre d’itérations effectives des procédures de reconstruction
itératives relevées dans la littérature dédiée.
Les mesures quantitatives étaient réalisées majoritairement à l’aide de va-
leurs de fixation normalisées, Standardized Uptake Values en anglais (SUVs)
(37/94=39%) et de TBRs (52/94=55%) (équations 3.3 et 3.4 ). Les SUV
étaient calculés à partir de la concentration d’activité mesurée dans la lésion
Cmes(lésion) (MBq.mL-1) corrigée de la décroissance radioactive (équation 2.1a)
divisée par la dose injectée Di (MBq) rapportée au poids (SUVbw), à la masse
maigre (SUVlbm) ou à la surface corporelle (SUVbsa) du patient. Les mesures
SUVbw, SUVlbm, SUVbw étaient faites dans 17/37 (46%), 4/37 (11%) et 3/37
(8%) cas. Dans 15/37 (41%) articles utilisant le SUV, la normalisation n’était
pas mentionnée. Un seul article (Bucerius et al. 2012) corrigeait le SUV par le
taux de glucose sanguin. Les TBR variaient par la région utilisée pour nor-
maliser l’activité dans la lésion. Lorsque le lit artériel considéré était l’artère
carotide, la veine jugulaire était généralement utilisée pour la normalisation.
Lorsque l’aorte était considérée, l’activité sanguine était mesurée dans la veine
cave. La région utilisée pour normaliser les activités n’était pas précisée dans
11/52 (21%) cas.
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SUVx =
Cmes(lésion)
Di · e−∆Tpi∗ln(2)/τ/Xx
(3.3)
TBR =
Cmes(lésion)
Cmes(sang)
(3.4)
où Xx est fonction du poids W (g) et de la taille H (cm) du patient :
Xbw = W
Xlbm = αW − β
(
W
H
)2
Xbsa = γ
√
WH
où α = 1.1, β = 1.28× 10−4 ou 1.48× 10−4 selon le sexe masculin ou féminin
du patient, γ = 104/
√
3.6.
Deux études utilisaient un autre rapport d’activité et divisaient Cmes(lésion)
par l’activité mesurée dans la paroi saine (Davies et al. 2005) ou dans le poumon
(Paulmier et al. 2008). Nous avons noté ces unités TWR et TLR pour Target to
Wall Ratio et Target to Lung Ratio dans les tableaux 3.5 et 3.6.
Deux études étaient réalisées sur des images TEP dynamiques et utilisaient
d’autres grandeurs : Rudd et al. (2002) ont normalisé l’intégrale de la concen-
tration à l’intégrale de la fonction d’entrée artérielle par prélèvement veineux.
Izquierdo-Garcia et al. (2009) ont calculé les coefficients Ki par une analyse
graphique de Patlak.
Ces grandeurs ont été utilisées directement afin de calculer la sévérité de
l’atteinte dans la plupart des cas. Dans certaines études, les valeurs mesurées
étaient seuillées afin de mesurer des grades (Dunphy et al. 2005, Arauz et al.
2007, Davies et al. 2005, Tatsumi et al. 2003).
La sévérité globale de l’atteinte était parfois calculée à partir de mesures
locales sur plusieurs lésions d’un segment, d’un ou de plusieurs vaisseaux.
Ainsi, le nombre de lésions Nles était mesuré par seuillage et sommation dans
3/94 (3%) cas (Tahara et al. 2007a, Lee et al. 2008, Bucerius et al. 2011).
La charge athéroscléreuse AB (Atherosclerotic Burden) était calculée
comme l’intégrale des indices mesurés sur un segment, une ou plusieurs ar-
tères, dans deux articles (Bural et al. 2006, Lee et al. 2008).
Volumes d’intérêt
Les intensités de fixation étaient calculées à partir du voxel d’intensité
maximale dans un VOI dans 30/94 (32%) cas et d’une moyenne dans 36/94
(38%) cas. Les indices correspondant seront marqués par les suffixes max et
mean dans la suite de ce manuscrit. Certains auteurs (26/94=28%) moyen-
naient les intensités maximales de chaque coupe sur un ensemble de N coupes
autour de la lésion (Rudd et al. 2008). Les unités correspondantes seront mar-
qués par le suffixe meanofmax dans la suite de ce manuscrit. Pour une valeur
N préalablement fixée, le VOI était parfois choisi pour maximiser SUVmeanofmax
et dénommé most disease segment en anglais (Fayad et al. 2011, Duivenvoor-
den et al. 2013, Tawakol et al. 2013).
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Les indices ci-dessus étaient généralement calculés à l’échelle d’une lésion
ou d’un segment entourant la lésion, laquelle était identifiée par une hyper-
fixation au TEP (Tahara et al. 2006, Wu et al. 2007) ou à l’aide d’une image
anatomique TDM (Bural et al. 2006, Calcagno et al. 2013, Kim et al. 2010, Kwee
et al. 2009; 2011, Silvera et al. 2009, Rudd et al. 2002) ou Imagerie par Réso-
nance Magnétique (IRM) (Izquierdo-Garcia et al. 2009). Certains auteurs (Kim
et al. 2010, Yoo et al. 2011) ont extrait une valeur pour l’ensemble du vaisseau.
D’autres auteurs ont étendu le VOI à l’ensemble de l’arbre artériel (Lee et al.
2008). Dans la direction transverse à l’artère, le VOI comprenait généralement
la paroi seule identifiée grâce aux modalités anatomiques (Izquierdo-Garcia
et al. 2009, Noh et al. 2013, Tahara et al. 2007b, Tawakol et al. 2006).
Les segmentations, particulièrement critiques lorsque des moyennes sont
calculées, étaient peu documentées et réalisées généralement manuellement
(Ripa et al. 2013). Dans la dimension de l’axe du tomographe, correspondant
approximativement à l’axe des vaisseaux considérés, les dimensions n’étaient
explicitement données que dans 15/94 (16%) cas (Kim et al. 2010, Yoo et al.
2011, Tahara et al. 2007b;a, Fayad et al. 2011, Duivenvoorden et al. 2013, Tawakol
et al. 2013, Rudd et al. 2002). Dans le plan transverse, les dimensions n’étaient
explicitement données que dans 6/94 (6%) (Kim et al. 2010, Wu et al. 2007, Fifer
et al. 2011, Tawakol et al. 2006, Wu et al. 2012, Rudd et al. 2002).
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Figure 3.7 – Indices quantitatifs utilisés dans la littérature dédiée.
Corrections
Seul un article a implémenté une méthode de correction d’EVP de la me-
sure (Izquierdo-Garcia et al. 2009) à l’aide de la méthode Geometric Transfer
Matrix (GTM) (Rousset et al. 1998) à partir d’une segmentation IRM de la lé-
sion.
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Valeurs mesurées
En moyenne sur l’ensemble des patients, les SUVmax, SUVmean et
SUVmeanofmax corrigés du poids du patient variaient respectivement de 1.8
± 0.3 à 2.9 ± 0.8, de 1.2 ± 0.2 à 1.9 ± 0.4 et de 1.6 ± 0.1 à 2.3 ± 0.4 selon
les études. En moyenne sur l’ensemble des patients, les TBRmax, TBRmean et
TBRmeanofmax normalisés par rapport à l’activité dans la veine jugulaire va-
riaient respectivement de 1.5 ± 0.1 à 2.3 ± 0.4, de 1.2 ± 0.1 à 1.6 ± 0.2 et de
1.6 ± 0.4 à 2.5 ± 0.6 selon les études.
3.4 Discussion
Cette analyse de la littérature montre une grande variabilité des protocoles
d’acquisition, reconstruction et surtout de quantification utilisées pour caracté-
riser l’inflammation de la paroi artérielle impliquée dans la physiopathologie
de l’athérosclérose. La variabilité des protocoles d’acquisition et reconstruction
pourrait s’expliquer par la présence d’études rétrospectives (15/49) concernant
des patients atteints de cancer analysées une seconde fois pour étudier l’in-
flammation vasculaire. Cependant, en excluant ces 15 études, la variation de
l’indice κ reste élevée : 37 ± 24 MBq/kg.min (contre 35 ± 27 MBq/kg.min pour
les 49 études) soulignant le manque de consensus.
Des différences sont aussi observées dans l’algorithme de reconstruction.
Quand celui-ci est itératif (environ la moitié des cas), le nombre d’itérations
n’est pas mentionné dans un tiers de ces cas. Ces protocoles varient également
par la taille de voxel et les corrections employées. Il est important de noter que
la résolution spatiale dans les images reconstruites n’est mentionnée que dans
21% des cas. Globalement, la taille des voxels et l’application d’un post-filtrage
sont peu mentionnées puisque ces paramètres ne sont indiqués que dans 31%
et 2% des cas. Ces trois paramètres sont pourtant importants puisque l’ampli-
tude de l’EVP affectant la mesure en dépend et des constructeurs incluent un
post-filtrage par défaut de plusieurs millimètres (Delso et al. 2011).
Enfin, les méthodes de quantification varient par les grandeurs mesurées
(activité volumique, activité intégrale, volume inflammatoire, . . .), les méthodes
de normalisation, les régions d’intérêt dans la lésion, définies précisément dans
moins de 5% des mesures, et le compartiment de normalisation. Les fixations
dans une lésion sont majoritairement mesurées par des indices SUV et TBR.
L’usage de l’indice TBR a été justifié par Okane et al. (2006), Bucerius et al.
(2012) comme une manière de corriger de l’activité sanguine. Or, la contami-
nation par EVP est un processus additif et non multiplicatif. De plus, le bruit
est amplifié par celui affectant l’estimation de l’activité sanguine. Il ne semble
donc pas justifié de normaliser l’activité mesurée dans la lésion par l’activité
dans le compartiment sanguin.
Les valeurs des indices décroissent selon le mode de calcul max, meanof-
max et mean. Cette baisse pourrait s’expliquer par le bruit dans les images
affectant les valeurs max ou par un EVP accru affectant les moyennes. Le
deuxième cas semble plus probable, compte tenu de l’aspect peu bruité des
images, et de l’amplitude de l’EVP sur des lésions faisant 1 à 2 mm d’épais-
seur. Ce point est étudié plus en détails au paragraphe 5.2.
En regard de ces résultats, il apparaît qu’une meilleure harmonisation des
méthodes d’acquisition, de reconstruction et de quantification associée à une
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description complète et systématique est nécessaire afin de pouvoir réaliser
des études comparatives des résultats publiés. Une telle comparaison doit im-
pliquer un plus grand nombre d’études dédiées puisque les patients suivis en
oncologie peuvent présenter des hyperfixations provoquées par la chimiothé-
rapie et non par la pathologie artérielle.
Synthèse et conclusion
Nous avons montré, dans ce chapitre, que les paramètres d’acquisition
et de reconstruction, principalement itérative, employés pour l’imagerie TEP
au [18F]-FDG de lésions athéromateuses inflammatoires pouvaient être hau-
tement variables. Les paramètres d’acquisitions varient par la dose injectée,
le délai post-injection, et la durée d’acquisition. La reconstruction, principale-
ment itérative, varie par la taille des voxels reconstruits, le nombre d’itérations,
et l’application d’un post-filtrage affectant la résolution spatiale et le bruit dans
les images. Ces paramètres sont rarement rapportés, compliquant la comparai-
son entre les études. L’analyse est majoritairement réalisée à partir de mesures
SUV dans un VOI autour de la lésion, égales à la valeur du voxel d’intensité
maximale ou à une moyenne dans la région, parfois normalisées par l’activité
dans le compartiment sanguin.
La variabilité méthodologique relevée dans la littérature dédiée à l’imagerie
TEP au [18F]-FDG est susceptible d’induire des différences sur l’estimation de
la fixation du radiotraceur dans la lésion indépendamment d’un changement
dans la distribution du radiotraceur. C’est pourquoi nous proposons d’évaluer,
à partir d’images simulées numériquement, l’impact sur les mesures quanti-
tatives des protocoles mis en œuvre (voir le paragraphe 5.2). Dans le chapitre
suivant, nous verrons la méthode que nous avons suivie pour générer un en-
semble d’acquisitions TEP au [18F]-FDG simulées réalistes de lésions athéro-
mateuses sur lesquelles nous appuierons notre étude.
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Référence Indication Lit artériel
Arauz et al. (2007) cardio-vasculaire carotide
Ben-Haim et al. (2006) cancer aorte ; carotide ; iliaque
Ben-Haim et al. (2004) cancer aorte ; carotide
Bucerius et al. (2012) cardio-vasculaire carotide
Bucerius et al. (2011) cardio-vasculaire carotide
Bural et al. (2006) cancer aorte
Bural et al. (2008) cancer aorte ; fémorale ; iliaque
Calcagno et al. (2013) cardio-vasculaire carotide
Choi et al. (2011) cardio-vasculaire carotide
Davies et al. (2005) cardio-vasculaire carotide
Derlin et al. (2011) cancer aorte ; carotide
Duivenvoorden et al. (2013) cardio-vasculaire aorte ; carotide
Dunphy et al. (2005) cancer aorte ; carotide ; coronaire ; iliaque
Fayad et al. (2011) cardio-vasculaire aorte ; carotide
Fifer et al. (2011) cancer aorte ; carotide
Graebe et al. (2009) cardio-vasculaire carotide
Izquierdo-Garcia et al. (2009) cardio-vasculaire carotide
Jezovnik et al. (2013) cardio-vasculaire carotide ; fémorale
Joly et al. (2009) cardio-vasculaire aorte
Kim et al. (2010) cardio-vasculaire carotide
Kwee et al. (2011) cardio-vasculaire carotide
Kwee et al. (2009) cardio-vasculaire carotide
Lee et al. (2008) cardio-vasculaire aorte ; carotide ; iliaque
Marnane et al. (2012) cardio-vasculaire carotide
Menezes et al. (2010) cancer aorte ; carotide
Menezes et al. (2011) cardio-vasculaire carotide
Mizoguchi et al. (2011) cardio-vasculaire carotide
Noh et al. (2013) cancer carotide
Okane et al. (2006) cardio-vasculaire aorte ; carotide
Paulmier et al. (2008) cancer aorte ; carotide ; fémorale ; sous-clavière
Ripa et al. (2013) cardio-vasculaire carotide
Rogers et al. (2010) cardio-vasculaire aorte ; coronaire
Rominger et al. (2009) cancer aorte ; carotide ; illiaque
Rudd et al. (2009b) cardio-vasculaire aorte ; carotide ; fémorale ; iliaque
Rudd et al. (2008) cardio-vasculaire carotide ; fémorale ; illiaque
Rudd et al. (2007b) cardio-vasculaire aorte ; carotide
Rudd et al. (2002) cardio-vasculaire carotide
Silvera et al. (2009) cardio-vasculaire carotide ; fémorale
Tahara et al. (2006) cancer aorte ; carotide
Tahara et al. (2007a) cardio-vasculaire carotide
Tahara et al. (2007b) cancer carotide
Tatsumi et al. (2003) cancer aorte
Tawakol et al. (2006) cardio-vasculaire carotide
Tawakol et al. (2013) cardio-vasculaire aorte ; carotide
Truijman et al. (2013) cardio-vasculaire carotide
Wu et al. (2007) cardio-vasculaire carotide
Wu et al. (2012) cardio-vasculaire aorte ; fémorale ; iliaque
Wykrzykowska et al. (2009) cancer coronaire
Yoo et al. (2011) cardio-vasculaire carotide
Tableau 3.2 – Indication et lit artériel étudiés dans la littérature dédiée.
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Système Di/W Délai Durée κ Référence
(Mbq/kg) (min) (min) (Mbq/kg.min)
TEP ; TDM 6 60 30 123.33 Arauz et al. (2007)
TEP-TDM 6.61 60 4 18.11 Ben-Haim et al. (2006)
TEP-TDM 6.61 60 5 22.64 Ben-Haim et al. (2004)
TEP-TDM 8.03 146 15 48.03 Bucerius et al. (2012)
TEP-TDM 7.97 145 15 47.92 Bucerius et al. (2011)
TEP ; TDM 2.52 60 ND ND Bural et al. (2006)
TEP ; TDM 3.85 60 ND ND Bural et al. (2008)
TEP-TDM 7.93 120 15 55.83 Calcagno et al. (2013)
Duivenvoorden et al. (2013)
Fayad et al. (2011)
TEP-TDM 5.81 180 10 18.7 Choi et al. (2011)
TEP ; IRM 2.64 90 30 44.97 Davies et al. (2005)
TEP-TDM 5 60 1.5 5.14 Derlin et al. (2011)
TEP-TDM 6.79 72 3 12.93 Dunphy et al. (2005)
TEP-TDM 7.93 120 10 37.23 Fayad et al. (2011)
TEP ; TDM ; IRM 7.61 92 30 127.88 Fifer et al. (2011)
TEP-TDM 5.71 180 ND ND Graebe et al. (2009)
TEP ; IRM 2.73 90 30 46.43 Izquierdo-Garcia et al. (2009)
TEP-TDM 5.29 60 ND ND Jezovnik et al. (2013)
TEP-TDM 6.43 60 3 13.21 Joly et al. (2009)
TEP-TDM 6.43 60 1 4.4 Kim et al. (2010)
TEP-TDM 2.75 60 ND ND Kwee et al. (2011)
TEP-TDM ; IRM 2.75 60 ND ND Kwee et al. (2009)
TEP-TDM 5.29 45 5 19.9 Lee et al. (2008)
TEP-TDM 4.57 120 10 21.46 Marnane et al. (2012)
TEP-TDM 5.29 60 5 18.11 Menezes et al. (2010)
TEP-TDM 2.71 92.4 10 15.16 Menezes et al. (2011)
TEP-TDM 4.2 180 ND ND Mizoguchi et al. (2011)
TEP-TDM 5.29 45 4 15.92 Noh et al. (2013)
TEP ; TDM ; IRM 3.85 130.5 ND ND Okane et al. (2006)
TEP-TDM 4 60 3 8.22 Paulmier et al. (2008)
TEP-IRM 5.71 131 10 25.03 Ripa et al. (2013)
TEP-TDM 5.71 173.5 3 5.74
TEP ; TDM 6.87 180 25 55.26 Rogers et al. (2010)
TEP-TDM 5 60 ND ND Rominger et al. (2009)
TEP-TDM 5.29 90 10 29.98 Rudd et al. (2009b)
TEP-TDM 7.86 90 10 44.56 Rudd et al. (2008)
TEP-TDM 7.86 130 15 51.95
TEP-TDM 8.31 145.7 10 33.2 Rudd et al. (2007b)
TEP-TDM 8.31 175.7 15 41.22
TEP ; TDM 5.29 190 20 31.93 Rudd et al. (2002)
TEP-TDM ; IRM 8.14 90 ND ND Silvera et al. (2009)
TEP-TDM ; IRM 8.14 130 ND ND
TEP ; TDM 4.2 60 ND ND Tahara et al. (2006)
TEP ; TDM 4.2 60 ND ND Tahara et al. (2007a)
TEP-TDM 4.2 60 ND ND Tahara et al. (2007b)
TEP-TDM 7.93 60 5 27.16 Tatsumi et al. (2003)
TEP-TDM 10.04 180 20 64.61 Tawakol et al. (2006)
TEP ; TDM ; IRM 5.29 120 15 37.22 Tawakol et al. (2013)
TEP-TDM ; IRM 2.75 60 ND ND Truijman et al. (2013)
TEP-TDM 5.29 45 4 15.92 Wu et al. (2007)
TEP-TDM 5.29 150 15 30.81
TEP-TDM 10.57 60 ou 150 ND ND Wu et al. (2012)
TEP-TDM 10.57 52.5 5 37.97 Wykrzykowska et al. (2009)
TEP-TDM 5.19 60 1 3.56 Yoo et al. (2011)
Tableau 3.3 – Paramètres d’acquisition relevés dans la littérature dédiée (ND : Non
Disponible, TEP-x ou TEP ;x : acquisitions bimodalités sur systèmes hybrides ou distincts).
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Algorithme Corr. A/D Nb itérations Taille voxel Référence
(mmxmmxmm)
FBP oui/oui x 2.34x2.34x4.25 Arauz et al. (2007)
Davies et al. (2005)
OSEM oui/ND ND ND Ben-Haim et al. (2006)
OSEM oui/ND ND ND Ben-Haim et al. (2004)
ND oui/ND ND ND Bucerius et al. (2012)
ND oui/ND ND ND Bucerius et al. (2011)
OSEM oui/ND 32 ND Bural et al. (2006)
OSEM oui/ND ND ND Bural et al. (2008)
ND oui/oui ND ND Calcagno et al. (2013)
OSEM oui/ND ND ND Choi et al. (2011)
ND oui/ND ND 4x4x4 Derlin et al. (2011)
ND oui/ND ND ND Duivenvoorden et al. (2013)
ND ND/ND ND ND Dunphy et al. (2005)
ND oui/ND ND ND Fayad et al. (2011)
FBP oui/ND x ND Fifer et al. (2011)
ND ND/ND ND ND Graebe et al. (2009)
FBP oui/oui x ND Izquierdo-Garcia et al. (2009)
OSEM oui/ND 42 2x2x3 Jezovnik et al. (2013)
OSEM oui/ND 24 5x5x5 Joly et al. (2009)
ND ND/ND ND ND Kim et al. (2010)
OSEM oui/ND ND ND Kwee et al. (2011)
OSEM oui/oui 99 ND Kwee et al. (2009)
OSEM ND/ND 56 4.29x4.29x4.25 Lee et al. (2008)
ND ND/ND ND ND Marnane et al. (2012)
OSEM oui/ND 56 4.3x4.3x4.25 Menezes et al. (2010)
OSEM oui/ND 56 3.9x3.9x4.25 Menezes et al. (2011)
RAMLA oui/ND ND ND Mizoguchi et al. (2011)
OSEM oui/ND 56 4.3x4.3x3.9 Noh et al. (2013)
OSEM oui/oui ND ND Okane et al. (2006)
RAMLA non/ND ND ND Paulmier et al. (2008)
OSEM1 oui/ND 126 0.7x0.7x2.03 Ripa et al. (2013)
OSEM2 oui/ND 42 2.04x2.04x2
FBP oui/oui x ND Rogers et al. (2010)
RAMLA oui/oui ND ND Rominger et al. (2009)
OSEM oui/ND ND 4.25x4.25x4.25 Rudd et al. (2009b)
OSEM oui/oui 56 4.25x4.25x4.25 Rudd et al. (2008)
FBP oui/oui x 4.25x4.25x4.26
ND oui/ND ND ND Rudd et al. (2007b)
FBP oui/oui x ND Rudd et al. (2002)
OSEM3 oui/ND ND ND Silvera et al. (2009)
FBP4 oui/ND x ND
ND ND/ND ND ND Tahara et al. (2006)
ND ND/ND ND ND Tahara et al. (2007a)
ND oui/ND ND ND Tahara et al. (2007b)
OSEM oui/ND ND 3.91x3.91x4.25 Tatsumi et al. (2003)
FBP oui/ND x ND Tawakol et al. (2006)
OSEM oui/ND ND ND Tawakol et al. (2013)
OSEM oui/oui 99 ND Truijman et al. (2013)
OSEM oui/ND ND 3.91x3.91x4.25 Wu et al. (2007)
ND ND/ND ND ND Wu et al. (2012)
ND ND/ND ND ND Wykrzykowska et al. (2009)
ND ND/ND ND ND Yoo et al. (2011)
Tableau 3.4 – Paramètres de reconstruction relevés dans la littérature dédiée (Corr. A/D :
Correction d’atténuation/diffusion ; ND : Non Disponible).
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Unité Calcul VOI Corrections Moy ET Référence
SUV max bw 2.14 0.37 Graebe et al. (2009)
2.25 0.7 Kim et al. (2010)
2.87 0.81 Marnane et al. (2012)
1.76 0.26 Ripa et al. (2013)
1.88 0.3 Yoo et al. (2011)
lbm 1.4 ND Tahara et al. (2006)
2.1 0.5 Wu et al. (2007)
ND ND ND Calcagno et al. (2013)
1.51 ND Kwee et al. (2009)
2 ND Menezes et al. (2010)
2.4 0.5 Menezes et al. (2011)
2.5 1.5 Wykrzykowska et al. (2009)
mean bsa 0.63 0.09 Izquierdo-Garcia et al. (2009)
bsa ; corr. GTM 0.68 0.16 Izquierdo-Garcia et al. (2009)
bw ND ND Joly et al. (2009)
1.87 0.44 Kim et al. (2010)
1.85 0.44 Marnane et al. (2012)
1.24 0.16 Ripa et al. (2013)
1.72 0.26 Yoo et al. (2011)
ND 1.98 0.27 Bural et al. (2006)
1.48 0.41 Bural et al. (2008)
ND ND Calcagno et al. (2013)
1.22 ND Kwee et al. (2009)
1.39 0.11 Noh et al. (2013)
meanofmax bw 2.14 0.4 Bucerius et al. (2011)
2.17 0.35 Bucerius et al. (2012)
2.3 0.4 Joly et al. (2009)
1.64 0.1 Tahara et al. (2007b)
bw ; gluc 1.99 0.32 Bucerius et al. (2012)
ND ND ND Calcagno et al. (2013)
1.61 0.14 Noh et al. (2013)
2.38 0.77 Paulmier et al. (2008)
TBR max ND 1.72 0.8 Jezovnik et al. (2013)
v. cave 1.5 0.3 Derlin et al. (2011)
1.66 0.5 Okane et al. (2006)
1.51 0.44 Rominger et al. (2009)
v. cave ou v. jug. 1.7 2.6 Joly et al. (2009)
v. jug. 2.32 0.4 Bucerius et al. (2011)
2.3 0.44 Bucerius et al. (2012)
ND ND Calcagno et al. (2013)
1.61 0.59 Kim et al. (2010)
1.46 0.05 Kwee et al. (2011)
ND ND Marnane et al. (2012)
ND ND Menezes et al. (2011)
1.8 0.3 Rudd et al. (2008)
1.61 0.22 Yoo et al. (2011)
v. jug. ; gluc 2.68 0.76 Bucerius et al. (2012)
mean ND 1.9 0.3 Fayad et al. (2011)
3 ND Fifer et al. (2011)
v. cave 1.38 0.13 Noh et al. (2013)
Tableau 3.5 – Mesures quantitatives relevées dans la littérature dédiée (1/2) (ND : Non
Disponible
1 analyse qualitative, 2 , 3 analyse semi-quantitative).
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Unité Calcul VOI Corrections Moy ET Référence
v. cave ou v. jug. ND ND Joly et al. (2009)
v. jug. 1.46 ND Calcagno et al. (2013)
1.27 0.12 Choi et al. (2011)
1.23 0.1 Izquierdo-Garcia et al. (2009)
1.33 0.39 Kim et al. (2010)
1.19 0.03 Kwee et al. (2011)
ND ND Marnane et al. (2012)
1.64 0.25 Rudd et al. (2007b)
1.5 0.2 Rudd et al. (2008)
1.45 0.26 Truijman et al. (2013)
1.46 0.22 Yoo et al. (2011)
v. jug. ou ss-cl 1.8 ND Tawakol et al. (2006)
v. jug. ou v. cave 1.5 0.12 Silvera et al. (2009)
v. jug. ; corr. GTM 1.25 0.33 Izquierdo-Garcia et al. (2009)
meanofmax ND 1.96 0.17 Duivenvoorden et al. (2013)
2.8 0.7 Fayad et al. (2011)
2.6 0.6 Fayad et al. (2011)
3.3 ND Rogers et al. (2010)
v. cave 1.46 0.29 Mizoguchi et al. (2011)
1.6 0.15 Noh et al. (2013)
1.83 0.4 Wu et al. (2012)
v. cave ou v. jug. 2.43 ND Tawakol et al. (2013)
2.24 ND Tawakol et al. (2013)
1.65 Rudd et al. (2009b)
v. jug. 2 0.3 Bucerius et al. (2011)
2.53 0.64 Bucerius et al. (2012)
ND ND Calcagno et al. (2013)
1.61 0.44 Graebe et al. (2009)
v. jug. ; gluc 2.31 0.56 Bucerius et al. (2012)
TLR meanofmax x 1.66 0.7 Paulmier et al. (2008)
TWR mean x 1.53 0.5 Davies et al. (2005)
C/IF mean x 7.95 0.58 Rudd et al. (2002)
Ki mean corr. GTM 5.22 1.92 Izquierdo-Garcia et al. (2009)
Ki mean x 4.95 0.99 Izquierdo-Garcia et al. (2009)
Grade(2 ;TBR) mean ND x x Dunphy et al. (2005)
Grade(2 ;TWR) mean x x x Davies et al. (2005)
Grade(3 ;SUV) ND bw 2.15 1.34 Arauz et al. (2007)
max(Grade) max lbm x x Tatsumi et al. (2003)
AB(SUV) mean ND 16.35 11.09 Bural et al. (2006)
mean ND 54.68 77 Bural et al. (2006)
AB(TBR-1) ND ND 0.06 0.04 Lee et al. (2008)
ND ND 0.96 0.61 Lee et al. (2008)
Nles 1 x x ND ND Ben-Haim et al. (2004)
Ben-Haim et al. (2006)
Nles(SUV) meanofmax bw 5.3 3.8 Tahara et al. (2007a)
Nles(TBR) max v. jug. 56.3 37.7 Bucerius et al. (2011)
ND ND 4 2.69 Lee et al. (2008)
Nles(Grade(1-4) ;SUV) 3 max lbm x x Tatsumi et al. (2003)
L1 meanofmax x 25.2 15.9 Paulmier et al. (2008)
Tableau 3.6 – Mesures quantitatives relevées dans la littérature dédiée (2/2).
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Les simulations numériques occupent une place importante dans la concep-tion et l’évaluation d’outils méthodologiques en imagerie et des acquisi-
tions de Tomographie par Emission de Positons (TEP) très réalistes, pour les-
quelles on connaît la distribution du radiotraceur sous-jacente, peuvent être
simulées. Un tel réalisme suppose de modéliser avec précision la distribution
du traceur, le parcours des photons d’annihilation et la réponse du détecteur.
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Après avoir exposé le rôle des simulations numériques pour la recherche
biomédicale et les outils de simulation disponibles pour l’imagerie TEP (para-
graphe 4.1), nous décrivons dans ce chapitre la méthode que nous avons mise
en œuvre pour produire des simulations d’acquisitions TEP au Fluorodésoxy-
glucose marqué au fluor 18 ([18F]-FDG) de patients atteints d’athérosclérose.
Nous décrivons en premier lieu le modèle du patient, incluant la distribution
du traceur et la composition du milieu atténuant. En particulier, l’échantillon-
nage spatial de la distribution d’activité modélisée, potentiellement critique
dans le cas de lésions de petite taille, est étudié dans une étude ancillaire
(paragraphe 4.3). Nous décrivons ensuite (paragraphe 4.2) les étapes de simu-
lation des acquisitions, dont les éléments, du transport des particules à la mise
en coïncidence des événements détectés, ont été présentés au chapitre 2. Une
méthode de reconstruction réaliste est également employée et sera étudiée plus
en détail au chapitre 5.
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4.1 Simulations numériques d’examens TEP
4.1.1 Du patient aux fantômes numériques
L’évaluation de méthodes de quantification nécessite de disposer de don-
nées
• réalistes et représentatives de la pathologie étudiée,
• dont on connaît et maîtrise la distribution réelle du radiotraceur,
• reproductibles en moyenne.
En effet, plus le réalisme des données est grand, plus l’extrapolation des
conclusions à l’homme est immédiate. La connaissance de la distribution d’ac-
tivité réelle, appelée vérité terrain, est nécessaire afin de déterminer les erreurs
absolues de mesure. Sa maîtrise est un critère important à considérer lorsque
l’impact de paramètres individuels est étudié. La reproductibilité en moyenne
(en terme de faisabilité et de mise en œuvre) permettra, compte tenu du bruit
dans les données, de réaliser des études statistiques. La production de données
peut être réalisée directement sur l’homme ou sur des modèles simplifiés (ta-
bleau 4.1). Aucune approche n’est idéale selon ces critères et il s’agira d’établir
un compromis entre ceux-ci.
Les acquisitions cliniques présentent l’avantage de refléter exactement (à
condition d’un recrutement adapté des patients) le type de données que l’on
souhaite évaluer. En revanche, l’accès à la vérité terrain est limité puisqu’il est
alors nécessaire de réaliser des prélèvements de tissus et de mesurer l’activité
restante par des moyens plus ou moins précis : compteurs à puits, autoradio-
graphie. La vérité terrain n’est pas maîtrisée et compte tenu des difficultés à
réaliser plusieurs acquisitions sur un même patient, les images ne sont pas
reproductibles en moyenne, limitant la réalisation d’études statistiques fiables.
Des modèles animaux sont souvent développés afin de reproduire au
mieux la pathologie humaine que l’on souhaite étudier. Les modèles animaux
ont les mêmes inconvénients que pour l’homme mais autorisent des prélè-
vements non réalisables chez l’homme. L’accès à la vérité terrain est facilité
puisque l’animal peut être sacrifié et faire l’objet d’études histologiques. La va-
lidation des modèles et la différence de taille avec l’homme, compte tenu de la
faible résolution spatiale des tomographes, sont des écueils majeurs à l’utilisa-
tion de ces données bien que l’usage des micro-TEP haute résolution permette
de compenser partiellement ce problème.
Lorsque l’accès et la maîtrise de la vérité terrain sont indispensables avec
une grande précision, on préfère employer des objets synthétiques, ou fan-
tômes, par opposition aux sources d’origine biologique. Les difficultés de mise
en œuvre sont faibles et permettent de produire un grand nombre de données.
Cependant, malgré des modèles de plus en plus nombreux et sophistiqués
disponibles pour des applications variées, ces objets sont peu flexibles et leur
réalisme est souvent assez limité.
Des programmes informatiques ont été développés afin de simuler numé-
riquement des acquisitions de Tomographie par Emission (TE). Ces outils mo-
délisent de façon plus ou moins sophistiquée le parcours des photons de leur
lieu d’émission jusqu’au tomographe. Ce type de données permet l’accès et
la maîtrise de la vérité terrain et la reproductibilité des images en moyenne
est assurée. Le réalisme des images dépend donc de la précision des modèles
utilisés (patient, physique, ...). En revanche, plus les modèles utilisés sont com-
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plexes, plus les ressources nécessaires en temps de calcul et en mémoire sont
importantes. Les simulations sont actuellement largement utilisées pour me-
surer des phénomènes peu facilement quantifiables au cours d’une acquisition
réelle (bruit, coïncidences diffusées) dans la conception de nouveaux systèmes
d’acquisition ou de méthodes de traitement et analyse du signal.
Modèle Réalisme Accès VT Maîtrise VT Reproductibilité
Homme +++ −−− −−− −−−
Animal + − −− −−
Fantômes −− ++ ++ ++
Simulations numériques −−−/ ++ +++ +++ +++
Tableau 4.1 – Types de données utilisés pour les développements méthodologiques en
imagerie TEP (VT : vérité terrain).
De nombreux fantômes numériques anthropomorphiques et petit animal
ont ainsi été développés pour les simulations. Ces fantômes étaient initiale-
ment décrits analytiquement et utilisés en 2 dimensions afin de satisfaire aux
contraintes en ressources de calcul (Shepp et Logan 1974) (figure 4.1a). Afin
de disposer de fantômes réalistes, des fantômes ont été créés à partir d’images
anatomiques de Tomodensitométrie (TDM) ou d’Imagerie par Résonance Ma-
gnétique (IRM) segmentées de patients (Zubal et al. 1994, Xu et al. 2000). Ces
images sont cependant peu modifiables par l’utilisateur. On désigne générale-
ment ces modèles sous le terme de fantômes voxelisés. La dernière catégorie de
fantômes, parfois appelés fantômes hybrides (Ljungberg et al. 2012), combine
les approches analytique et voxelisée : des images de patients sont segmen-
tées puis ajustées avec des courbes analytiques (fonctions splines). C’est le cas
de la famille de fantômes thorax-coeur (MCAT, NCAT, XCAT) développée à
l’université Duke en Caroline du Nord (Segars et Tsui 2009) (figure 4.1b), qui
constitue l’évolution du fantôme analytique MIRD. Le fantôme le plus récent
de cette famille, XCAT (eXtended CArdiac Torso), inclut plus de 100 structures
ajustées à partir d’images TDM publiques (Ackerman 1998) et est paramétrable
selon le sexe et l’âge de l’individu. Les mouvements cardiaques et respiratoires
sont également modélisés à partir de données IRM.
4.1.2 Simulations numériques d’examens TEP
Les simulateurs numériques utilisent des modèles analytiques ou stochas-
tiques du parcours des photons dans la matière. Les simulateurs analytiques
consistent en la projection des photons selon des modèles mathématiques dé-
terministes. Peu de simulateurs analytiques sont actuellement disponibles au
public. Citons le programme ASIM (Analytic PET SIMulator) (Comtat et al.
2000). Les photons sont projetés selon un modèle ligne-intégrale puis les pro-
jections ainsi obtenues sont filtrées afin de modéliser la réponse finie du détec-
teur et sont enfin bruitées selon une distribution de Poisson. Les contributions
des coïncidences diffusées et fortuites sont estimées, bruitées et ajoutées aux
coïncidences vraies simulées analytiquement. Les méthodes analytiques per-
mettent de produire un grand nombre de données rapidement et sont particu-
lièrement intéressantes pour l’évaluation de méthodes de reconstruction ou de
traitement d’image où le réalisme des données n’est pas crucial.
Les méthodes stochastiques reposent sur une approche Monte-Carlo (MC)
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(a) fantôme cerveau analytique (Shepp et
Logan (1974), adapté de : An et Xie (2013))
(b) fantôme XCAT féminin (Segars et al.
(2010), source : Li et al. (2014))
Figure 4.1 – Fantômes numériques anthropomorphiques.
et consistent, à l’inverse des méthodes analytiques, à simuler le parcours des
particules par calcul probabiliste des interactions. Les simulateurs MC re-
posent tous sur le même principe : les particules sont générées et associées
à dotées de propriétés initiales : nature de la particule (positons et photons
en TEP-FDG), moment, énergie, temps. Ces particules sont alors suivies une à
une selon les étapes suivantes :
1. Le parcours jusqu’à la prochaine interaction est calculé : distance, varia-
tions d’énergie et moment,
2. une interaction est produite, suivant les sections efficaces propres au mi-
lieu et à la particule, les variations d’énergie et de moment sont recalcu-
lées,
3. si l’interaction a lieu dans un volume de détection, l’énergie déposée et
les identifiants du volume sont stockées.
Les simulateurs MC sont souvent implémentés à l’aide de bibliothèques
généralistes de suivi de particule : EGS (Kawrakow 2000), GEANT (Allison
et al. 2006), MCNP (Goorley et al. 2013), PENELOPE (Salvat et al. 2006). Les
surcouches dédiées à la tomographie par émission incluent PET-EGS (Casti-
glioni et al. 2002) (EGS), GATE (Jan et al. 2004; 2011) (GEANT), GAMOS (Arce
et al. 2014) (GEANT), PENELOPET (España et al. 2009) (PENELOPE). D’autres
programmes implémentant leurs propres routines de suivi de particule sont
également disponibles : SIMIND (Ljungberg et Strand 1989), SIMSET (Harri-
son et al. 2001).
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4.1.3 Application à la quantification de l’athérosclérose
La majorité des études sur la quantification de l’athérosclérose en TEP re-
posent sur des données cliniques (Rudd et al. 2008, Menezes et al. 2009) ou
précliniques (Ogawa et al. 2004), bien que les modèles animaux de la patho-
logie soient encore sujets à controverse (Rudd et al. 2007a, Libby et al. 2011).
Quelques études font usage de données simulées, étudiant l’impact des mou-
vements physiologiques respiratoires et cardiaques sur la quantification (Delso
et al. 2011, Petibon et al. 2014) ou de méthodes de correction de volume partiel
sur la paroi artérielle (Burg et al. 2013).
Nous avons choisi d’étudier les méthodes quantitatives de caractérisation
de l’athérosclérose sur images simulées à partir du fantôme XCAT, dont le
réalisme des organes, pouvant affecter significativement les mesures quanti-
tatives par effet de volume partiel ou diffusion, est satisfaisant, et à l’aide du
logiciel GATE (version 6.1) associé à la librairie GEANT4, programmes validés
et bénéficiant de larges communautés d’utilisateurs et de développeurs. Nous
expliciterons dans la suite de ce chapitre la chaîne de simulation GATE, en
particulier les modèles physiques, du patient et du tomographe. L’impact de
la voxelisation du fantôme XCAT utilisé, potentiellement critique pour des lé-
sions de la taille des plaques d’athéromes est aussi étudié dans le paragraphe
4.3.
4.2 Modélisation de lésions athéromateuses
4.2.1 Introduction
Le fantôme XCAT est une image 3D composée de voxels prenant des va-
leurs discrètes caractérisant leur appartenance à une région donnée (nous par-
lerons de labels dans la suite de ce manuscrit). Ces régions incluent l’arbre
artériel, dont les artères de gros et moyen calibres (aorte, artères pulmonaires,
artères carotides communes, artères sous-clavières, artères iliaques, particu-
lièrement touchées par l’athérosclérose, et certaines artères de petit calibre
(artères coronaires, ramifications des artères pulmonaires et rénales, ...). Les
structures entourant l’arbre artériel pouvant fortement affecter les mesures par
effet de volume partiel et diffusion sont aussi finement modélisées : le système
veineux, l’œsophage, les glandes salivaires, la graisse et les muscles, la moëlle
osseuse et les cartilages, . . . (voir figure 4.2). Un modèle de plaque parallélépi-
pédique à un compartiment est disponible pour les artères coronaires.
Ce modèle numérique a cependant deux limitations pour notre applica-
tion. La première concerne l’absence de modèle de plaque dans des artères
autres que les coronaires. Le modèle est par ailleurs peu adapté pour modé-
liser une hyperfixation pathologique d’origine athéromateuse. La deuxième
concerne la définition du vaisseau lui même, correspondant plus exactement
à la lumière de celui-ci (c’est cette région qui est détectée et segmentée sur les
images anatomiques). La paroi vasculaire, plus fixante que la graisse ou les
muscles adjacents même en l’absence de pathologie, n’est pas présente. Du fait
de la proximité immédiate avec la lésion athéromateuse, la négliger dans notre
modèle n’est pas acceptable.
L’objectif de cette étude a donc été de modifier le fantôme afin d’y inclure
des régions correspondant à la paroi artérielle et à la lésion athéroscléreuse,
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Figure 4.2 – Régions voisines des artères carotides dans le fantôme XCAT (rendu réalisé avec
Brainvisa/Anatomist (Cointepas et al. 2001))
pour produire des distributions d’activités, de composition élémentaire et de
densité des tissus réalistes définissant entièrement le patient dont on simulera
l’acquisition Tomographie par Emission de Positons (TEP).
4.2.2 Matériel et méthode
La paroi artérielle et la lésion athéromateuse peuvent être définies à l’aide
d’opérations morphologiques simples, particulièrement adaptées à la défini-
tion sous forme de labels du fantôme.
Paroi artérielle
L’épaisseur de la paroi artérielle varie linéairement avec le diamètre de
celle-ci (Avolio 1980). Plus précisément, les épaisseurs de l’intima et de la me-
dia sont proportionnelles au diamètre tandis que l’épaisseur de l’adventice
reste approximativement constante le long de l’arbre artériel (Sommer 2008).
L’intima et la media ayant des propriétés similaires en termes d’élasticité (Pas-
ternak et al. 2004, Tearney et al. 2012) et d’intensité de la réaction inflammatoire,
en comparaison à celle de l’adventice (Michel et al. 2007), nous les considè-
rerons comme une couche unique appelée intima-media. Nous avons relevé
le diamètre de la lumière Dlum et l’épaisseur EIM de l’intima-media des ar-
tères carotides, coronaires, iliaques et de l’aorte rapportées par Sommer (2008),
Schulze-Bauer et al. (2002) et Humphrey et Holzapfel (2012).
Puis, nous avons ajusté, au sens des moindres carrés, un modèle linéaire
entre EIM et Dlum. L’épaisseur de l’adventice, plus difficile à déterminer du fait
de la nature fibreuse du tissu (Sommer 2008) est fixée à 1 mm.
EIM = αDlum + β (4.1)
Nous avons ensuite défini une opération de dilatation adaptative permet-
tant d’épaissir l’artère proportionnellement à son diamètre. L’opération est
illustrée sur la figure 4.3, où l’artère est symbolisée par un losange, et consiste à
calculer successivement, à partir du masque (image binaire) Ilum de la lumière :
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1. l’image des centres des boules de diamètre maximal incluses dans l’ar-
tère, appelée squelette et notée Isquel (figure 4.3a),
2. la transformée en distance 3D Idist de Isquel , où chaque voxel de l’image a
une valeur égale à la distance euclidienne minimale à Isquel ,
3. la surface Is de l’artère par soustraction à Ilum de son érodé avec un
élément structurant sphérique de trois voxels,
4. l’image Idist masquée par Is, notée Inoyau (figure 4.3b),
5. chaque voxel j de l’image Ilum est ensuite dilaté (l’ensemble des voxels
d’une boule centrée sur j prennent la valeur 1) avec un noyau de taille
égale à la valeur dans le voxel j de aInoyau + b donnant une image Idil .
L’image lP Idil − (lP − lL)Ilum vaudra alors lP dans la paroi, lL dans la lumière
et 0 ailleurs. Nous avons implémenté cette opération de dilatation adaptative
sous forme d’un greffon ImageJ/Fiji (Schindelin et al. 2012).
(a) image binaire Ilum et
son squelette Isquel
(b) éléments structurants
Inoyau
(c) labels resultants
lP Idil − (lP − lL)Ilum
Figure 4.3 – Opérations morphologiques utilisées pour définir la paroi artérielle, dont
l’épaisseur varie linéairement avec le calibre de l’artère.
La couche intima-media a ainsi été formée en appliquant cette opération
avec a = α et b = β. L’adventice a été générée à l’aide d’une dilatation simple
du masque de l’image ainsi formée.
Nous avons implémenté ce modèle sur le fantôme XCAT, échantillonné à
0.1 mm afin d’avoir un échantillonnage suffisant dans la paroi.
Lésion athéromateuse
La lésion a été définie par deux compartiments supplémentaires : la plaque
d’athérome et le compartiment inflammatoire. Nous avons simplifié les des-
criptions de Akyildiz et al. (2011) et Michel et al. (2007), localisant la plaque
dans l’intima-media et une inflammation pathologique dans l’adventice (voir
les figures 4.4 et 4.5). Ces compartiments sont définis comme l’intersection de
l’intima-media et de l’adventice avec un cylindre d’extension angulaire ω et de
longueur L et dont l’axe coïncide avec le squelette de l’artère.
Distribution du FDG
Les valeurs d’activité dans les organes sains (paroi incluse) ont été dé-
finies à partir de la médiane des valeurs de fixation normalisées, Standar-
dized Uptake Values en anglais (SUVs) mesurées par un médecin nucléaire
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Figure 4.4 – Composition et segmentation d’une paroi artérielle athéroscléreuse (orange :
coeur lipidique, jaune : intima-media, rouge : adventice, source : (Akyildiz et al. 2011)).
Figure 4.5 – Distribution de l’inflammation dans la paroi d’une artère athéroscléreuse
(source : Michel et al. (2007)).
sur 6 acquisitions cliniques TEP au Fluorodésoxyglucose marqué au fluor 18
([18F]-FDG). Les acquisitions étaient réalisées après un délai de 120 minutes
après une injection de 4 MBq/kg aux patients et duraient de 8 minutes. Les
images ont été reconstruites avec un algorithme itératif maximisation de l’es-
pérance par sous-ensembles ordonnés, Ordered Subset Expectation Maximiza-
tion en anglais (OSEM) (120 itérations, modèle de Fonction de Dispersion du
Point (FDP)).
Pour les différentes simulations réalisées, nous avons fait varier l’hyperfixa-
tion pathologique dans l’adventice de 1 à 8 fois l’activité sanguine. L’activité
est nulle dans le cœur lipidique, supposé dépourvu de cellules. Au final, la
lésion était paramétrée par L, ω et TBRvrai.
Composition élémentaire des tissus
La composition élémentaire et la densité des tissus ont été définies à partir
des travaux de (Woodard 1986) (tableau 4.2). Nous avons affecté à la plaque
d’athérome une composition mixte de 25% de graisse et 75% de tissu conjonc-
tif. L’intima-media et l’adventice se sont vues assigner la même composition,
mesurée sur la paroi aortique par Woodard (1986).
4.2.3 Résultats
Les paramètres a et b ajustés par régression linéaire sur les données relevées
dans la littérature valaient respectivement a = 0.054 et b = 0.4mm. La figure
4.6 montre l’adéquation entre le modèle ajusté et les données.
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Région densité H C N O Na Mg P S Cl K Ca Fe I µ**
(g.cm−3) (%) (%) (%) (%) (%) (%) (%) (%) (%) (%) (%) (%) (%) (cm−1)
Sang 1.06 10.2 11.0 3.3 74.5 0.1 0.0 0.1 0.2 0.3 0.2 0.0 0.1 0.0 0.102
Intima-media* 1.05 9.9 14.7 4.2 69.8 0.2 0.0 0.4 0.3 0.0 0.1 0.4 0.0 0.0 0.101
Adventice* 1.12 9.4 20.7 6.2 62.2 0.6 0.0 0.0 0.6 0.3 0.0 0.0 0.0 0.0 0.107
Athérome* 1.08 9.9 30.5 4.8 53.6 0.5 0.0 0.0 0.5 0.3 0.0 0.0 0.0 0.0 0.103
Gl. salivaires 1.04 10.6 16.9 2.2 69.4 0.2 0.0 0.2 0.1 0.2 0.2 0.0 0.0 0.0 0.100
Thyroïde 1.05 10.4 11.9 2.4 74.5 0.2 0.0 0.1 0.1 0.2 0.1 0.0 0.0 0.1 0.101
Moëlle osseuse 1.11 9.5 40.9 3.1 40.3 0.1 0.1 1.8 0.2 0.2 0.2 3.7 0.1 0.0 0.105
Tissu adipeux 0.95 11.4 59.8 0.7 27.8 0.1 0.0 0.0 0.1 0.1 0.0 0.0 0.0 0.0 0.092
Muscle 1.05 10.2 14.3 3.4 71.0 0.1 0.0 0.2 0.3 0.1 0.4 0.0 0.0 0.0 0.101
Cartilage 1.10 9.6 9.9 2.2 74.4 0.5 0.0 2.2 0.9 0.3 0.0 0.0 0.0 0.0 0.105
Cerveau 1.04 10.6 19.4 2.5 66.1 0.2 0.0 0.4 0.2 0.3 0.3 0.0 0.0 0.0 0.100
Moëlle épinière 1.04 10.7 9.5 1.8 76.7 0.2 0.0 0.3 0.2 0.3 0.3 0.0 0.0 0.0 0.100
Tableau 4.2 – Compositions élémentaires affectées au fantôme (* : structures ajoutées au
XCAT, ** Coefficients d’atténuation à 511 keV).
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Figure 4.6 – Epaisseur de l’intima-media EIM en fonction du diamètre artériel Da mesurés
par Sommer (2008), Humphrey et Holzapfel (2012).
La figure 4.7 présente le fantôme XCAT modifié, avec inclusion de la paroi
artérielle et d’une lésion composée de la plaque d’athérome et de la région
inflammatoire. La lésion mesure 30 mm de long et s’étend sur 300 degrés.
Le tableau 4.3 présente les valeurs d’activités affectées à chaque tissu pré-
sent dans le champ de vue pour l’acquisition TEP tête et cou d’une lésion de
l’artère carotide. Les valeurs d’activité sont données en kBq.mL-1 et en SUV.
4.2.4 Discussion
Nous avons développé et intégré au fantôme XCAT un modèle original
paramétrique de patient atteint d’athérosclérose, s’appuyant sur des données
histologiques et des acquisitions TEP réelles. Dans la littérature, des sphères
subvoxeliques (Delso et al. 2011), des inclusions d’images réelles (Petibon et al.
2014), ou des hyperfixations diffuses d’une paroi vasculaire dilatée (Burg et al.
2013) ont été utilisées avec le simulateur. Notre modèle présente l’avantage
d’un réalisme accru, s’appuyant sur des données histologiques, et adapté aux
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Figure 4.7 – Paroi artérielle et lésion athéromateuse introduites dans le fantôme
anthropomorphique XCAT.
Région Activité simulée SUV
(kBq.mL-1)
Sang 3.3 1.8
Intima-media* 1.6 0.9
Adventice* 1.6 0.9
Athérome* 0 0
Adv. infl.* R. 1.4 R . 1.8
Gl. salivaires 4 2.2
Thyroïde 3.7 2
Moëlle osseuse 3.3 1.8
Tissu adipeux 0.6 0.3
Muscle 1.6 0.9
Cartilage 0 0
Cerveau 19.7 10.5
Moëlle épinière 7.2 3.8
Tableau 4.3 – Activités affectées au fantôme (les structures marquées d’un * ont été ajoutées
à celles déjà présentes dans le XCAT).
lésions d’origine athéroscléreuses focales. Il est, de plus, adaptable à d’autres
traceurs et en particulier à ceux de l’inflammation. La localisation de la fixa-
tion dans l’adventice, comme nous l’avons modélisée, est peu décrite dans la
littérature, au contraire de celle dans l’intima-media. Ceci est principalement
dû au manque de données associées. En effet, seules les premières couches
sont prélevables sur les patients, sur des échantillons d’endartériectomies par
exemple, alors que l’adventice requiert un prélèvement post-mortem. Le rôle
de l’adventice est cependant considéré comme prépondérant par un nombre
croissant de spécialistes (Moreno 2002, Michel et al. 2007, Watanabe et al. 2007,
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Simionescu et Sima 2012). Une limite au modèle que nous avons développé
concerne l’hypothèse d’homogénéité de l’activité dans l’adventice, plutôt or-
ganisée en amas hétérogènes (Michel et al. 2007).
4.3 Impact de l’échantillonnage spatial d’une distribu-
tion d’activité
4.3.1 Introduction
Les fantômes voxelisés sont couramment employés dans les simulations
MC pour décrire des distributions d’activité et d’atténuation par les tissus (Le
Maitre et al. 2009). Or, l’échantillonnage spatial induit une perte de résolution
spatiale dans les images simulées et devrait être extrêmement fin pour limiter
les biais de mesure. Pourtant, les contraintes en taille mémoire et en temps
de calcul interdisent l’utilisation de voxels trop petits. Dans la littérature dé-
diée aux simulations MC réalistes, quand celle-ci est mentionnée, la taille des
voxels utilisés pour décrire les cartographies d’activité et d’atténuation est re-
lativement grande (> 1mm pour des tomographes cliniques). Cependant, elle
n’est pratiquement jamais justifiée (Tomeï et al. 2010, Tohka et Reilhac 2008,
He et al. 2010). Papadimitroulas et al. (2013) ont choisi une taille de voxel égale
à la taille des cristaux, sans plus de détail. La question du choix de l’échan-
tillonnage n’apparaît donc pas triviale et est susceptible d’affecter les images
contenant des objets hautes fréquences (inévitables lorsque ces derniers sont
discontinus) dans de nombreux contextes comme la caractérisation des perfor-
mances de systèmes d’acquisition (He et al. 2010, Wallach et al. 2012), l’évalua-
tion de méthodes de segmentation de petites structures (Hatt et al. 2012) ou
de quantification dans des petites structures (Tomeï et al. 2010, Tohka et Reil-
hac 2008, Guérin et al. 2011), ou encore dans le cadre d’études sur le contrôle
du parcours des protons ou ions carbones en hadronthérapie (Jan et al. 2013,
Grogg et al. 2013). Il est ainsi important de choisir avec attention l’échantillon-
nage utilisé afin de ne pas introduire de biais supplémentaire et artificiel dans
l’étape de quantification.
Cette question a déjà été étudiée en TDM par Goertzen et al. (2002), à l’aide
de simulations analytiques 2D (nous parlerons donc de pixel dans ce para-
graphe). Les auteurs concluent qu’en l’absence de bruit, l’effet est majeur dès
31 microns mais que ce biais est masqué en présence de bruit réaliste jusqu’à
une taille de pixel égale à la moitié de la taille des pixels reconstruits. Ces ré-
sultats ne peuvent cependant pas être directement extrapolés à la TE. D’abord,
Goertzen et al. (2002) supposent la réponse du détecteur idéale puisqu’elle est
modélisée par une opération de projection ligne intégrale. Or, la FDP est beau-
coup plus large en TE qu’en TDM, ce qui est susceptible de modifier l’effet
de l’échantillonnage. D’autre part, le niveau de bruit présent dans les images
de TE est plus important que dans les images de TDM. Ensuite, l’algorithme
de reconstruction utilisé, une rétroprojection filtrée, ne présente pas les mêmes
propriétés que les algorithmes itératifs, largement utilisés en TE. Enfin, l’er-
reur moyenne relative, Average Fractional Error en anglais (AFE), définie sur
tous les voxels de l’image, peut ne pas être adaptée aux tâches de quantifi-
cation réalisées en TE. L’AFE entre les images du fantôme pixelisé (Ij)j∈[1,N]
et de l’image étalon-or (I∗j )j∈[1,N], utilisant la plus petite taille de pixels par
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l’équation, est défini par :
AFE(I, I∗) =
∑Nj=0|Ij − I∗j |
1
N ∑
N
j=0 I∗j
En TE, nous nous attendons à ce que l’impact de l’échantillonnage dépende
non seulement des distorsions du signal dues à la seule étape de voxelisation
(taille des voxels notamment), mais aussi de la résolution spatiale et du bruit
dans les images considérées, tous deux affectés par la reconstruction (en par-
ticulier le nombre d’itérations pour les algorithmes itératifs) et des mesures
quantitatives réalisées sur les images reconstruites (activité maximale, activité
moyenne, . . .). Le but de cette étude a donc été de déterminer l’impact de
l’échantillonnage spatial d’une distribution d’activité sur des métriques d’in-
térêt en TE dans les images reconstruites.
4.3.2 Matériel et méthode
Fantômes
Une source ponctuelle de fluor 18 a été modélisée analytiquement dans
GATE. Le point a ensuite été remplacé successivement par 26 approximations
cubiques du point. Les cubes, centrés sur la position du point et de côté crois-
sant (entre 0.01 et 0.1 mm par pas de 0.01 mm, entre 0.1 à 1 mm par pas de 0.1
mm puis entre 1 mm et 8 mm par pas de 1 mm) se sont vues assigner une acti-
vité totale égale à celle du point. Deux niveaux d’activité, 1 MBq et 1 kBq, sont
considérés afin de mesurer l’impact du bruit dans les données. Pour chaque
activité, les sources sont placées dans l’air à 5 mm du centre du champ de
vue dans le plan transaxial central du tomographe décrit dans le paragraphe
ci-dessous.
En plus du point source, nous avons modélisé dans GATE deux fantômes
composés de 6 inserts de tailles décroissantes et inclus dans un cylindre d’eau
de 20 cm de diamètre et 18 cm de hauteur, centré dans le champ de vue du
tomographe et dont l’axe est parallèle à l’axe du tomographe. La concentration
d’activité dans le cylindre C vaut 5.3 kBq.cc-1, selon les recommandations de
l’association américaine des fabricants de matériel électrique (National Elec-
trical Manufacturers Association 2001). Les barycentres des inserts sont équi-
répartis sur le cercle de rayon 5 cm centré sur le centre du cylindre et inclus
dans le plan transaxial central de ce dernier. Le premier fantôme est constitué
d’inserts sphériques notés S6, S5, S4, S3, S2, S1 composés d’eau et de diamètres
décroissants 30, 20, 15, 10, 8, 5 mm. Le deuxième fantôme est identique au pre-
mier où les inserts sphériques ont été remplacés par des inserts cylindriques
notés C6, C5, C4, C3, C2, C1 de diamètres 10, 5, 4, 3, 2, 1 mm et de 5 cm de long
dont les axes sont parallèles à l’axe de C. Le rapport d’activité dans les inserts
par rapport au fond est fixé à 8. Les fantômes utilisés ont été modélisés analy-
tiquement puis les inserts ont été échantillonnées avec des voxels cubiques de
côté 0.125, 0.25, 0.5, 1.0, 2.0, 4.0 mm et importés dans GATE. Le cylindre C est
toujours décrit analytiquement.
Nous illustrons enfin les conséquences du choix de l’échantillonnage sur
la tête du fantôme anthropomorphique XCAT doté d’un milieu atténuant
et d’une distribution d’activité réalistes présentés plus en détail au para-
graphe 4.2 (tableaux 4.2 et 4.3). La distribution d’activité du fantôme a été
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échantillonnée avec des voxels cubiques de 1 mm, 2 mm et 4 mm de côté, pour
un échantillonnage du milieu atténuant par des voxels cubiques de 1 mm de
côté.
Acquisitions simulées et reconstruction
L’acquisition TEP d’une durée de 10 minutes par le tomographe clinique
Gemini GXL (voir le paragraphe 4.4.2) des 71 distributions a été simulée avec
GATE. Afin de caractériser le bruit de mesure, 9 réplicats supplémentaires des
acquisitions correspondants aux trois types de fantômes analytiques, où seule
la graine du générateur aléatoire est modifiée, ont été simulés.
Les images ont été reconstruites par un algorithme OSEM avec 10 sous-
ensembles et 10 itérations. Les coïncidences vraies des points sources ont
été reconstruites, mimant une correction idéale de l’atténuation et des coïn-
cidences fortuites et diffusées. Pour les fantômes cylindriques, l’algorithme
incluait (équation 2.14) les corrections d’atténuation, des coïncidences fortuites
et diffusées. Les coïncidences fortuites ont été estimées par une fenêtre de re-
tard. Les coïncidences diffusées ont été estimées par simulation MC (voir le
paragraphe 4.4.2). La FDP a été modélisée comme une fonction gaussienne
isotrope stationnaire de 4 mm Largeur à Mi-Hauteur (LMH) et appliquée dans
l’espace image (Sureau et al. 2008). Les images des points et cubes sources ont
été reconstruites avec des voxels cubiques de 0.5 mm de côté. Les images des
sources à 1 Mbq ont, de plus, été reconstruites avec des voxels cubiques de 4
mm de côté afin de déterminer si la taille du voxel simulé devait être fonc-
tion de la taille de l’échantillonnage de l’image reconstruite. Les fantômes avec
inserts ont été reconstruits avec des voxels cubiques de 1 mm de côté. La réso-
lution spatiale, estimée par ajustement de la distribution réelle convoluée par
des fonctions gaussiennes sur l’image réelle, valait 3 mm sur points sources et
environ 6 mm sur les fantômes cylindriques.
Analyse
L’impact de l’échantillonnage du point source a été évalué à l’aide de l’er-
reur sur le voxel d’intensité maximale Emax et de l’erreur en valeur absolue
normalisée Eabs dans un VOlume d’Intérêt (VOI) de 6 cm de diamètre com-
posé de N voxels entre le fantôme voxelisé, noté (Ij)j∈[1,N], et les R réplicats du
fantôme analytique, notés (Irj )j∈[1,N],r∈[1,R] :
Emax(I) =
|max
j∈V
(Ij)−∑Rr=1 maxj∈V (I
r
j )/R)|
∑Rr=1 maxj∈V
(Irj )/R
(4.2)
Eabs(I) =
∑Nj=1|Ij − I∗j |
∑Nj=1 ∑
R
r=1 Irj /R
(4.3)
L’erreur due au bruit a été calculée pour I égal à chaque réplicat analytique
où les sommes sur les réplicats sont calculées sur les 9 réplicats restants.
L’impact de l’échantillonnage sur les fantômes avec inserts a été étudié qua-
litativement en visualisant les images reconstruites puis les profils transaxiaux
à travers les lésions. Des mesures quantitatives Qmax et Qmean (équations 4.4 et
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4.5) ont été réalisées en déterminant dans les régions réelles V le voxel d’inten-
sité maximale et la moyenne des intensités. La variation relative de ces gran-
deurs entre les versions analytiques et voxelisées des fantômes est égale à la
variation de mesures quantitatives SUVmax et SUVmean réalisées couramment
en clinique.
Qmax(I) =max
j∈V
(Ij) (4.4)
Qmean(I) =
∑j∈V Ij
Card(V)
(4.5)
Enfin, nous avons comparé les profils dans la moëlle osseuse du fantôme
anthropomorphique en termes de forme, amplitude et localisation des extrema
locaux.
4.3.3 Résultats
Mesures sur point source
La figure 4.8 présente les mesures Emax et Eabs sur les images du point
source de 1 MBq reconstruites avec des voxels de 0.5 mm et de 4 mm de côté
et sur l’image du point source de 1 kBq reconstruite avec des voxels de 0.5 mm
de côté en fonction de la valeur d’échantillonnage.
Un agrandissement entre 0 mm (réplicats analytiques) et 1 mm est présenté
sur les figures 4.8c et 4.8d pour les points source de 1 MBq.
Remarquons tout d’abord que les mesures réalisées à partir des fantômes
voxelisés convergent bien vers celles mesurées sur les réplicats analytiques
(points correspondants à l’échantillonnage égal à 0), contrairement à ce qui fut
observé par Goertzen et al. (2002), démontrant que le traitement des sources
voxelisées par GATE/GEANT4 converge bien vers celui des sources analy-
tiques lorsque les voxels deviennent de plus en plus fins.
A 1 MBq, les valeurs de Emax et Eabs pour les fantômes échantillonnés fluc-
tuent autour de la moyenne des 10 réplicats analytiques jusqu’à approximati-
vement 0.5 mm (lignes pointillées des figures 4.8c et 4.8d), et ce pour les deux
tailles de voxel reconstruit. A partir de 0.5 mm, Emax et Eabs sont systématique-
ment supérieures à toutes les valeurs obtenues sur les réplicats analytiques, et
ce pour les deux tailles de voxels reconstruits. A 1 kBq (voxels reconstruits de
0.5 mm de côté), les valeurs de Emax et Eabs pour les fantômes échantillonnés
fluctuent autour de la moyenne des 10 réplicats analytiques jusqu’à approxi-
mativement 3 mm (lignes pointillées des figures 4.8a et 4.8b). A partir de 3 mm,
Emax et Eabs sont systématiquement supérieures à toutes les valeurs obtenues
sur les réplicats analytiques.
Mesures sur fantômes
La figure 4.9 présente les images reconstruites des fantômes avec inserts
sphériques et cylindriques analytiques (4.9a et 4.9c) puis échantillonnés à 4
mm (4.9b et 4.9d).
Les figures 4.9b et 4.9d mettent en évidence des artéfacts notamment aux
bords des inserts (S6). Les inserts les plus petits sont parfois déformés (S2)
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Figure 4.8 – Erreurs Emax et Eabs introduites par l’échantillonnage sur la reconstruction de
sources ponctuelles de 1 MBq et 1 kBq (voxels reconstruits de 0.5 mm ou 4 mm de côté). La
ligne verticale correspond à la valeur d’échantillonnage au delà de laquelle l’erreur mesurée est
supérieure aux erreurs sur les réplicats.
voire non observables à l’œil nu sur l’image correspondant à la source échan-
tillonnée tandis qu’ils sont visibles sur l’image correspondant au fantôme ana-
lytique (S1, C3).
Les figures 4.10 et 4.12 présentent les profils à travers les 6 inserts des deux
fantômes où chaque courbe représente une des 6 valeurs d’échantillonnage. La
zone grisée représente la région moyenne ± 1 écart-type des 10 réplicats ana-
lytiques. Jusqu’à un échantillonnage de 2 mm inclus pour les deux fantômes
(courbes oranges), les images reconstruites à partir des distributions d’activités
échantillonnées présentent peu de différences par rapport à celles obtenues à
partir des réplicats analytiques. A 4 mm (courbe bleu clair), les profils appa-
raissent nettement déformés pour S4 à S1 et C6 à C2. Les plus grosses sphères
S6 et S5 sont peu affectées par l’échantillonnage et C1 n’est jamais reconstruit.
Les figures 4.11 et 4.13 présentent les variations de mesures Qmax et Qmean
en fonction de l’échantillonnage des 6 inserts de chacun des deux fantômes.
Pour les deux fantômes, les valeurs de Qmax et Qmean fluctuent autour de la
moyenne obtenue à partir des réplicats analytiques jusqu’à 1 mm. A partir
de 2 mm, on observe une tendance à la sous-estimation de Qmax et Qmean par
rapport à la valeur la plus basse obtenue sur les réplicats analytiques. A 4 mm,
Qmax est sous-estimés d’au moins 6%, 17%, 6% et 11% dans les sphères de
5 mm, 8 mm, 10 mm et 15 mm de diamètre et de 10%, 22%, 7%, 15% dans
les cylindres de 10 mm, 5 mm, 4 mm et 3 mm de diamètre par rapport à la
4.3. Impact de l’échantillonnage spatial d’une distribution d’activité 83
S6
S5 S4
S3
S2S1
(a) inserts sphériques analytiques (b) inserts sphériques voxelisés (4 mm)
C6
C5 C4
c3
C2C1
(c) inserts cylindriques analytiques (d) inserts cylindriques voxelisés (4 mm)
Figure 4.9 – Images reconstruites (OSEM 10 itérations, 10 sous-ensembles) des fantômes
avec inserts (sphériques et cylindriques) analytiques et voxelisés.
valeur la plus basse obtenue sur les réplicats. Les deux plus grosses sphères
(> 15 mm) et les plus petits cylindres (< 3 mm) , mal ou pas reconstruits, sont
moins affectés en regard des fluctuations statistiques. A 4 mm, Qmean est sous-
estimé de 1% à 7% sur les sphères, et de 1% à 23% sur les cylindres (sauf sur le
cylindre de 1 mm, non visible). Les figures 4.14 et 4.15 présentent les mesures
Qmax et Qmean en fonction de l’échantillonnage des 6 inserts de chacun des deux
fantômes reconstruits avec 5 itérations. Les mêmes tendances sont observées.
Mesures sur fantôme anthropomorphique
La figure 4.16 présente des sections transverses d’images TEP correspon-
dant au fantôme anthropomorphique échantillonné à 1 mm, 2 mm et 4 mm.
La figure 4.17 présente des profils tracés dans la moëlle osseuse (en pointillés
sur la figure 4.16b).
Le profil du fantôme échantillonné à 2 mm ou 4 mm présente des distor-
sions et une baisse de contraste par rapport à un échantillonnage à 1 mm. La
réduction de contraste est importante puisque le rapport pic-vallée passe de 7.9
kBq.cc-1 à 2.6 kBq.cc-1 entre 1 mm et 4 mm. A 2 mm, les extrema locaux sont
déplacés jusqu’à 2 mm et la variation des valeurs d’activité reconstruites vaut
12 % en moyenne et atteint un maximum de 44%. A 4 mm, le profil présente
un extremum supplémentaire et les extrema sont déplacés jusqu’à 5 mm. La
variation d’activité vaut 20% en moyenne sur le profil et atteint un maximum
de 68%.
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Figure 4.10 – Profils d’activités sur les images reconstruites (10 itérations, 10
sous-ensembles) des fantômes avec inserts sphériques analytiques et voxelisés.
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Figure 4.11 – Activités Qmax et Qmean dans les inserts sphériques reconstruits (OSEM 10
itérations, 10 sous-ensembles) en fonction de l’échantillonnage de la distribution réelle
d’activité (0 : distribution analytique). Les rectangles ombrés correspondent aux domaines de
valeurs moyenne ± 1 écart-type sur les réplicats.
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Figure 4.12 – Profils d’activités sur les images reconstruites (OSEM 10 itérations, 10
sous-ensembles) des fantômes avec inserts cylindriques analytiques et voxelisés.
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Figure 4.13 – Activités Qmax et Qmean dans les inserts cylindriques reconstruits (OSEM 10
itérations, 10 sous-ensembles) en fonction de l’échantillonnage de la distribution réelle
d’activité (0 : distribution analytique). Les rectangles ombrés correspondent aux domaines de
valeurs moyenne ± 1 écart-type sur les réplicats.
86 Chapitre 4. Simulations d’examens TEP-FDG de lésions athéromateuses
1 2 3 4
0
10
20
30
40
50
60
Echantillonnage (mm)
Q
m
ax
(k
Bq
.c
c-
1 )
(%
) S6
S5
S4
S3
S2
S1
(a) Qmax
1 2 3 4
0
5
10
15
20
25
30
35
Echantillonnage (mm)
Q
m
ea
n
(k
Bq
.c
c-
1 )
S6
S5
S4
S3
S2
S1
(b) Qmean
Figure 4.14 – Activités Qmax et Qmean dans les inserts sphériques reconstruits (OSEM 5
itérations, 10 sous-ensembles) en fonction de l’échantillonnage de la distribution réelle
d’activité (0 : distribution analytique). Les rectangles ombrés correspondent aux domaines de
valeurs moyenne ± 1 écart-type sur les réplicats.
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Figure 4.15 – Activités Qmax et Qmean dans les inserts cylindriques reconstruits (OSEM 5
itérations, 10 sous-ensembles) en fonction de l’échantillonnage de la distribution réelle
d’activité (0 : distribution analytique). Les rectangles ombrés correspondent aux domaines de
valeurs moyenne ± 1 écart-type sur les réplicats.
(a) voxels de 1 mm (b) voxels de 2 mm (c) voxels de 4 mm
Figure 4.16 – Images reconstruites (OSEM 5 itérations, 10 sous-ensembles) du fantôme
XCAT échantillonné avec des voxels de 1, 2 et 4 mm de côté.
4.3.4 Discussion
Dans ce paragraphe, nous avons présenté ce qui constitue la première étude
concernant l’échantillonnage des distributions d’activités en TE. Bien que cette
question soit très communément rencontrée lors de simulations d’examens à
partir de sources voxelisées, la majorité des articles utilisant des simulations
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Figure 4.17 – Profils dans la moëlle osseuse du fantôme XCAT échantillonné avec des voxels
de 1, 2 et 4 mm de côté. Les flêches pointent sur les valeurs utilisées pour calculer les rapports
d’activité pic sur vallée mentionnés dans le texte.
d’examens réalistes à partir de distributions discrètes ne mentionnent pas le
paramètre d’échantillonnage et ne le justifient pratiquement jamais. S’il est
évident qu’un échantillonnage trop grossier induira des distorsions par rap-
port à une distribution continue, un échantillonnage fin peut aussi apparaître
inutile compte tenu de la résolution spatiale limitée des tomographes. Nous
avons démontré qu’une voxelisation aussi fine que 0.5 mm (figure 4.8) pou-
vait induire une différence dans les images reconstruites dissociable du bruit
de mesure. Sur des images de structures de tailles et activités réalistes, un
échantillonnage trop grossier, par exemple égal à la résolution du système ou
à la plus petite taille des cristaux (4 mm dans notre cas), pourra induire des
distorsions ou des erreurs de détection (figure 4.9). Rapporter la taille d’échan-
tillonnage aux seules caractéristiques du système (la taille des cristaux, résolu-
tion spatiale) ou de la reconstruction (la taille des voxels reconstruits comme
proposé par Goertzen et al. (2002) en TDM, le nombre d’itérations) n’est pas
adapté. En effet, les résultats sur points source à 1 MBq reconstruits avec des
voxels de 4 mm ont montré des erreurs observables pour des échantillonnages
inférieurs à 2 mm (figures 4.8c et 4.8d). Lorsque le nombre d’itérations aug-
mente, la résolution spatiale est améliorée mais l’augmentation de bruit dans
les images ne fait pas évoluer sensiblement la valeur de l’échantillonnage re-
quis (comparaison des figures 4.11 et 4.14). La taille des voxels reconstruits ne
semble pas non plus affecter de façon majeure les résultats comme l’ont mon-
tré les résultats sur points source reconstruits avec des voxels de 0.5 mm et de
4 mm (figure 4.8c et 4.8d). Comme l’ont montré les résultats sur points source,
le contraste et le niveau de bruit associés à la distribution d’activité doivent
aussi être considérés.
Dans des conditions réalistes (taille et contraste de l’objet, système d’acqui-
sition clinique, reconstruction itérative), nous avons pu mettre en évidence une
valeur d’échantillonnage de 1 mm dépendant peu de la taille de la structure
comme l’ont montré les résultats sur fantômes avec inserts sphériques et cy-
lindriques. Un échantillonnage inadapté (par exemple pris égal à la taille des
cristaux) peut induire une sous-estimation des mesures de type SUVmax ou
SUVmean sur images reconstruites de plus de 20% par rapport à une descrip-
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tion continue sur fantôme cylindrique (figure 4.11) ou encore une réduction
d’un facteur 3 du contraste sur fantôme anthropomorphique (figure 4.17).
Dans notre étude, nous n’avons pas étudié l’échantillonnage de la distribu-
tion d’atténuation. Cependant, cet effet sera négligeable si la structure d’inté-
rêt n’est pas à l’interface de milieux de densités très différentes (par exemple
air/tissu mou ou tissu mou/os ou air/os) (Bacharach et Buvat 1995).
4.4 Simulations réalistes d’examens TEP-FDG de lésions
athéromateuses
4.4.1 Introduction
Les simulations MC permettent de simuler avec précision le parcours des
photons, de leur lieux d’annihilation dans le patient jusqu’à leur détection
par les cristaux à scintillation. Nous avons vu au paragraphe 4.2 le modèle
de patient que nous avons employé. Le réalisme de simulations tiendra de
plus à la précision avec laquelle chaque élément de la chaîne d’acquisition
décrite au chapitre 2 est modélisé. Nous explicitons ici les modèles physiques
utilisés, le modèle de tomographe, la description du patient et le protocole
d’acquisitions qui ont été implémentés dans GATE de sorte à maximiser le
réalisme des simulations tout en minimisant le temps de calcul nécessaire.
4.4.2 Matériel et méthode
Modèles physiques et navigation
Les particules initiales simulées sont des positons dont le spectre en énergie
est celui du fluor 18. Le parcours du positon jusqu’à l’annihilation et l’acolinéa-
rité des photons sont donc simulés. Les sections efficaces des effets subis par
les photons d’annihilation (effet photoélectrique, diffusion Compton, diffusion
Rayleigh) suivent le modèle de Livermore de Geant4, adapté aux énergies in-
férieures à 1 GeV. Les modèles physiques des positons suivent les modèles de
la bibliothèque Penelope. Afin d’accélerer le temps de calcul, des coupures en
énergie à 100 keV ont été appliquées aux photons permettant d’accélérer les
calcul de 35% sans altérer le nombre d’événements détectés (Mitev et al. 2009).
Nous avons utilisé le module de navigation dans les volumes compressés de
GATE (Taschereau et Chatziioannou 2010).
Modélisation du tomographe
Le tomographe GEMINI GXL (figure 4.18), dont nous rappelons ici les ca-
ractéristiques, a été modélisé dans GATE par Stute (2010). Le GEMINI GXL
fait partie de la famille des tomographes GEMINI commercialisé par Philips
et comprend 28 blocs de 22x29 cristaux en GSO de 4x6x30 mm espacés les
uns des autres de 0.3 mm et organisés selon une géométrie cylindrique de dia-
mètre interne égal à 82.0 cm et de longueur égale à 18.2 cm. Le tomographe est
complété aux extrémités par deux anneaux de plomb de 28.6 mm d’épaisseur.
La résolution en énergie est fixée en post-traitement dans GATE à 15%
de 511 keV. Un fenêtrage en énergie a été fixé à 410 et 665 keV. Ces valeurs
sont celles utilisées par le constructeur. Les Lignes De Réponse (LDRs) sont
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Figure 4.18 – Tomographe GEMINI (Lamare et al. 2006).
considérées valides si elles sont espacées d’au moins 169 cristaux radialement,
correspondant à des champ de vue transaxial et axial de 57.6 cm et 18.0 cm.
Les coïncidences multiples sont éliminées et les coïncidences fortuites sont
estimées par fenêtre retardée de 500 ns d’une durée de 8 ns. Les coïncidences
diffusées sont issues de la convolution selon les composantes axiales et trans-
axiales des coïncidences ayant diffusé une fois avec une fonction monoexpo-
nentielle décroissante isotrope. Les coïncidences vraies, diffusées et retardées
sont stockées selon un format sinogramme brut de 71750756 éléments. Aucun
temps mort n’est modélisé (les valeurs n’ont pas été rendues publiques par le
constructeur). Les Tubes Photo-Multiplicateurs (TPM) n’ont pas été modélisés
mais l’effet de partage de lumière est modélisé a posteriori par étalement des
coïncidences promptes suivant la position axiale et transaxiale selon une loi de
probabilité monoexponentielle décroissante dont les paramètres ont été ajustés
sur des acquisitions réelles (Stute 2010). Enfin, un sinogramme de normalisa-
tion a été généré selon la méthode des composantes de Meikle et Badawi (2005)
adaptée aux simulations MC par (Pépin et al. 2011).
Modélisation du patient
Les images de labels et de distribution d’activité définies au paragraphe
4.2 ont été ré-échantillonnées à 1 mm, valeur pour laquelle l’échantillonnage
de la carte d’activité n’induit pas de biais important en regard du bruit dans
les images comme nous l’avons montré dans la section 4.3. Compte tenu des
contraintes en taille mémoire, un échantillonnage aussi fin a été permis en mo-
délisant le patient en dehors du champ de vue par deux cylindres de volume et
hauteur identiques aux parties supérieures et inférieures du patient. L’activité
dans les cylindres est homogène et égale à l’activité hors du champ de vue.
Le rapport de concentration d’activité entre cylindres supérieur et inférieur a
été mesuré sur des acquisitions réelles corps entier suivant le même protocole
d’acquisition-reconstruction que celui utilisé pour définir les cartes d’activité.
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Acquisitions simulées
Nous avons généré 36 acquisitions de lésions des artères carotides com-
munes, localisées à la même position, dont les paramètres de longueur L, d’ex-
tension angulaire ω et de contraste par rapport au sang TBRvrai ont pris les
valeurs L =10, 20 et 30 mm, ω =60, 180 et 300 degrés et TBRvrai =1, 2, 4 et 8.
Reconstruction
Les images ont été reconstruites avec un algorithme OSEM, où la projec-
tion était réalisée avec la méthode du lancer de rayon de Siddon (Siddon 1985)
avec des voxels reconstruits cubiques de 4 mm de côté. Les coefficients d’at-
ténuation à 511 keV ont été calculés à l’aide de la base de données XCOM
(Berger et al. 2010) puis projetés analytiquement. Les images ont été corrigées
de l’atténuation, des fortuits et des diffusés pendant la reconstruction selon
l’équation 2.14. Les valeurs des voxels de l’image étaient exprimées en kBq.cc-1
après application d’un facteur multiplicatif. Ce facteur a été déterminé selon
une courbe d’étalonnage, calculée à partir d’une source homogène cylindrique
d’eau.
Protocole moyen
Les valeurs de l’indice κ, égal à l’activité au moment de l’acquisition mul-
tipliée par la durée de l’acquisition, du nombre d’itérations effectives, de la
taille de voxel précédemment définies étaient toutes comprises dans l’intervalle
moyenne ± 1 écart type des valeurs rapportées au chapitre 3. Les paramètres
non numériques (algorithme, types de corrections) étaient les paramètres les
plus fréquemment rencontrés. Dans la suite de ce manuscrit, nous appellerons
protocole moyen le protocole correspondant à l’ensemble de ces paramètres
d’acquisition et de reconstruction.
4.4.3 Résultats
Chacune des 36 acquisitions simulées a représenté 341 jours-cpu dis-
tribués sur 2048 cœurs (soient 4 heures effectives) et a été permise grâce
au Très Grand Centre de Calcul du CEA (http://www-hpc.cea.fr/fr/
complexe/tgcc.htm).
La figure 4.20 montre une coupe sagitale sur une lésion (L=30 mm, ω=300
deg.) reconstruite avec 60 itérations sans modèle de FDP.
La figure 4.21 représente les valeurs d’activité mesurées en SUVmax ob-
tenues pour l’ensemble des lésions reconstruites Ces valeurs sont comprises
entre moins de 1 et plus de 4, et sont du même ordre de grandeur que les va-
leurs relevées dans la littérature (voir le paragraphe 3.3.4), où SUVmax variait
entre 1.8 ± 0.3 et 2.9 ± 0.8 selon l’étude. Les lignes horizontales correspondent
aux valeurs SUV réelles et indiquent une erreur de mesure importante que
nous étudierons plus en détail au chapitre 5.
4.4.4 Discussion
Nous avons présenté dans ce paragraphe une méthodologie permettant de
simuler avec un réalisme maximal des acquisitions TEP. Nous avons utilisé un
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SUVmax=2.3
(a) reconstruction (OSEM, 60 itérations effectives) avec modélisation de la
FDP d’une acquisition simulée
SUVmax=2.7
(b) reconstruction (OSEM, 60 itérations effectives) avec modélisation de la
FDP d’une acquisition réelle
Figure 4.19 – Images reconstruites d’une acquisition simulée et d’une acquisition réelle.
SUVmax
=3.7
Figure 4.20 – Coupe sagittale traversant la lésion d’une image reconstruite (OSEM 6
itérations, 10 sous-ensembles) à partir d’une acquisition simulée.
fantôme finement échantillonné dans le champ de vue. Malgré le choix des
paramètres de simulation optimisés, notamment les coupures, le temps de cal-
cul reste extrêmement long. La valeur de l’échantillonnage reste importante
(1 mm, égale à l’épaisseur de la lésion inflammatoire) en regard des dimen-
sions de la lésion, mais nous avons montré à la section précédente que cette
valeur n’induisait pas, pour la carte d’activité, de biais discernable des fluc-
tuations statistiques en présence d’un bruit réaliste dans les images. L’échan-
tillonnage de la carte d’atténuation n’a pas été étudié mais celui-ci n’est pas
critique car la région autour des artères carotides est essentiellement consti-
tuée de fluides et de tissus mous. Cette question devra être étudiée plus pré-
cisément lorsque d’autres segments artériels (au niveau de la crosse aortique
par exemple, proche des poumons) seront considérés. D’autre part, le modèle
de patient est statique : les mouvements cardiaques et respiratoires ne sont
pas modélisés, contrairement aux simulations de Delso et al. (2011). Nous pen-
sons que les perturbations induites sont modérées sur des lésions des artères
carotides. Des corrections de mouvement sont par ailleurs développées et per-
mettraient d’augmenter de plus de 30% le contraste mesuré sur des lésions car-
diaques Petibon et al. (2014). Là encore, cette question devra être reconsidérée
sur des lésions aortiques et surtout coronaires plus sensibles au mouvements
cardiorespiratoires.
Concernant les valeurs SUV mesurées, celles-ci sont comparables à ce qui
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Figure 4.21 – Activités maximales SUVmax dans la région réelle en fonction des paramètres
géométriques et métaboliques de la lésion simulée.
est rapporté dans la littérature (tableau 3.5). Les images simulées ont un aspect
globalement plus bruité que les images correspondant aux acquisitions réelles
(voir la figure 1.9) . Ceci est probablement dû au fait qu’un post-filtrage (ou un
filtre inter itération) est généralement appliqué par défaut dans les reconstruc-
tions cliniques (Delso et al. 2011). Nous étudierons l’impact de ce paramètre
dans le chapitre suivant. Parmi les lésions simulées, certaines ne sont pas dé-
tectables à l’œil nu avec les protocoles mentionnés dans ce paragraphe. Ces
lésions nous permettront cependant d’étudier les limites de détectabilité et les
performances des différentes approches de reconstruction et de quantification
au chapitre 5.
Synthèse et conclusion
Dans ce chapitre, nous avons décrit la méthode que nous avons mise en
œuvre pour simuler des images TEP de patients présentant des lésions athéro-
mateuses inflammatoires. Elle inclut la modélisation du patient, de la physique
des particules, du tomographe et de la reconstruction, dont nous avons maxi-
misé le réalisme. La description géométrique des structures anatomiques et
fonctionnelles d’un fantôme anthropomorphique existant a d’abord été modi-
fiée pour y inclure un modèle de lésion athéromateuse inflammatoire. La dis-
tribution du [18F]-FDG et la composition des tissus ont été mesurées sur des
acquisitions cliniques réelles ou extraites de la littérature. Ainsi, nous avons
produit 36 simulations d’acquisitions par un tomographe clinique de patients
présentant une lésion de géométrie (longueur, extension angulaire) et d’activité
inflammatoire variable.
Notre approche présente l’avantage, contrairement aux modèles utilisés
jusqu’ici (Burg et al. 2013, Delso et al. 2011, Petibon et al. 2014), d’un modèle
de lésion réaliste puisqu’elle a été définie précisément à partir de descriptions
histologiques de parois vasculaires et de lésions athéromateuses. Les mouve-
ments cardiorespiratoires ne sont pas inclus mais leur impact est supposé faible
sur les artères carotides et des corrections sont actuellement proposées (Peti-
bon et al. 2014). Dans nos simulations, nous n’avons pas fait varier l’activité
sanguine. Ce paramètre pourrait être évalué dans une future étude afin, no-
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tamment, de déterminer les erreurs introduites par le dénominateur dans les
quantifications par l’indice rapport d’activité entre la lésion et le sang, Target
to Blood Ratio en anglais (TBR).
Dans le chapitre suivant, nous nous appuyons sur les acquisitions simulées
pour étudier et améliorer les performances des mesures quantitatives réalisées
sur ce type de lésions.
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La quantification de lésions athéromateuses inflammatoires en Tomogra-phie par Emission de Positons (TEP) présente des défis liés à la petite
taille des lésions par rapport à la résolution spatiale limitée et le bruit présent
dans les images. Les mesures peuvent ainsi être affectées d’erreurs de grande
amplitude (voir la figure 4.20). Or, la résolution spatiale et le bruit dans les
images sont très dépendants des protocoles d’acquisition, de reconstruction et
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d’analyse d’image utilisés et ces derniers ne font pas consensus dans la com-
munauté médicale, comme nous l’avons montré au chapitre 3.
Dans ce chapitre, nous proposons d’évaluer l’impact des méthodes d’ac-
quisition et de reconstruction actuellement pratiquées sur les mesures quanti-
tatives (paragraphe 5.2). Nous proposons d’améliorer la quantification en mo-
délisant la Fonction de Dispersion du Point (FDP) dans la reconstruction et
comparons leurs performances à celles d’une reconstruction itérative standard
(paragraphe 5.3). Enfin, nous analysons la dépendance des mesures quantita-
tives à la géométrie et à l’activité métabolique de la lésion ainsi que l’apport
d’une correction explicite d’Effet de Volume Partiel (EVP) (paragraphe 5.4).
Grâce à cette analyse, nous proposons des recommandations pratiques pour la
quantification de lésions inflammatoires à partir d’images TEP.
5.1. Quantification et effet de volume partiel 97
5.1 Quantification et effet de volume partiel
La résolution limitée dans les images reconstruites introduit un biais, ap-
pelé Effet de Volume Partiel (EVP), affectant la quantification sur image To-
mographie par Emission de Positons (TEP) et critique lorsque les dimensions
de la structure fonctionnelle sont faibles (voir le paragraphe 3.1). En l’absence
de bruit, un simple filtrage (convolution par l’inverse de la Fonction de Dis-
persion du Point (FDP) lorsque celle-ci est linéaire et stationnaire) pourrait
suffire à corriger l’image. Cette opération conduit cependant à l’amplification
du bruit, non négligeable en Tomographie par Emission (TE). C’est pourquoi
la correction d’EVP en TEP a suscité beaucoup de travaux dont nous exposons
ci-dessous les principales stratégies. Pour plus de détails, le lecteur pourra se
référer à la revue de Erlandsson et al. (2012).
5.1.1 Approches pour la correction d’effet de volume partiel
La nature mal posée du problème de correction d’EVP a donné lieu à une
grande variété d’approches permettant de restaurer le signal dans un VOlume
d’Intérêt (VOI), reposant sur des hypothèses simplificatrices plus ou moins
contraignantes et intervenant aux différentes étapes du traitement du signal.
Nous nous restreignons dans ce paragraphe aux méthodes où la quantifica-
tion est réalisée sur les images reconstruites. A l’inverse, certains auteurs ont
proposé une quantification incluant une correction de l’EVP dans l’espace des
projections (Moore et al. 2012) plutôt que dans l’espace image, pour lequel le
bruit est plus aisément modélisable. Cette méthode nécessite cependant de seg-
menter les images au préalable, ce qui semble peu réaliste lorsqu’on s’intéresse
à des lesions athéromateuses.
Corrections post-reconstruction
Une première méthode consiste à corriger la mesure a posteriori par ap-
plication d’un facteur correctif appelé Coefficient de Recouvrement d’activité
(CR). Elle repose sur les hypothèses que :
i. la contribution du bruit est négligeable,
ii. la FDP h a été préalablement estimée localement,
iii. le volume métabolique a été segmenté et est représenté par une image
binaire (1 dans le VOI, 0 ailleurs) notée U,
iv. l’activité métabolique dans U est constante, incluse dans une activité de
fond constante a f ond,
v. l’opérateur de quantification Q sur une image est tel que Q(λI + k1) =
λQ(I) + k, 1 étant l’image unité.
Il existe donc λ ∈ R+∗ tel que l’activité soit égale à Avrai = λU + a f ond1. Le CR
est alors calculé comme :
CR(Q) =
Q(U ∗ h)
Q(U)
(5.1)
soit :
CR(Q) =
Q( Avrai−a f ond1λ ∗ h)
Q( Avrai−a f ond1λ )
=
Q(Avrai ∗ h)− a f ond
Q(Avrai)− a f ond
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d’où :
Q(Avrai) =
Q(Avrai ∗ h)− a f ond
CR(Q)
+ a f ond
La correction par la méthode des coefficients de recouvrement consiste à es-
timer Q(Avrai) à partir de l’activité mesurée égale, d’après nos hypothèses, à
Q(Avrai ∗ h).
Cette méthode a été introduite pour une seule région par Hoffman et al.
(1979) puis étendue à plusieurs régions segmentées sur des modalités anato-
miques et appelée méthode GTM pour Geometric Transfer Matrix par Rousset
et al. (1998). Une variation consiste à corriger chaque voxel de l’image recons-
truite par calcul de coefficients de recouvrement (nécessitant là encore de dis-
poser d’images segmentées) sur une (Videen et al. 1988, Müller-Gärtner et al.
1992) ou plusieurs régions (Yang et al. 1996).
Les techniques de déconvolution itérative à partir d’un modèle de FDP, au
contraire des méthodes ci-dessus, ne nécessitent aucun a priori sur les régions
métaboliques du patient et sont également employées afin d’améliorer la ré-
solution spatiale, et donc de réduire l’EVP (Van Cittert 1931, Richardson 1972,
Shepp et Vardi 1982).
Corrections per-reconstruction
Une autre stratégie consiste à corriger l’image pendant la reconstruction.
En particulier, le problème de la reconstruction peut être formulé dans un
cadre bayésien et incorporer un a priori sur l’image (segmentation anatomique,
variabilité entre les voxels,...). Les méthodes améliorant la résolution spatiale
des images permettent de réduire l’amplitude de l’EVP (Reader et Zaidi 2007).
C’est le cas des techniques de modélisation de la matrice système vues au para-
graphe 2.5.5, proposant d’améliorer le réalisme des opérations de projection et
rétroprojection dans les algorithmes itératifs. Ces méthodes ont l’avantage de
ne nécessiter aucune hypothèse sur la distribution du radiotraceur. Elles sont
équivalentes asymptotiquement à une reconstruction sans modèle de FDP puis
une inversion en post-traitement. En revanche, la propagation du bruit est plus
importante dans cette dernière approche (Rahmim et al. 2013).
5.1.2 Application en imagerie TEP de la plaque
Le phénomène d’EVP sur les lésions athéromateuses, bien que souvent
mentionné, reste peu étudié dans la littérature. Un article concernant l’imagerie
TEP au Fluorodésoxyglucose marqué au fluor 18 ([18F]-FDG) de l’athérosclé-
rose chez l’homme fait mention d’une correction d’EVP (Izquierdo-Garcia et al.
2009). Les auteurs ont utilisé des acquisitions réalisées sur un système hybride
TEP-IRM. Une correction d’EVP a été implémentée selon la méthode GTM sur
les mesures de fixation dans les artères carotides de 7 patients, à partir des seg-
mentations de la paroi vasculaire, de la lumière et des régions environnantes
sur les images d’Imagerie par Résonance Magnétique (IRM). Izquierdo-Garcia
et al. (2009) ont alors montré que la corrélation entre les mesures de fixations,
SUVmean ou TBRmean et le taux de transport du [18F]-FDG vers les cellules
Ki déterminés par une analyse de Patlak dans la paroi vasculaire segmentée
était augmentée par la correction. Une difficulté pour l’implémentation de mé-
thodes de correction de volume partiel tient au fait que la zone inflammatoire
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des lésions athéromateuses ne coïncide généralement pas avec les régions dé-
tectables sur les images anatomiques. En Tomodensitométrie (TDM), la paroi
vasculaire n’est même pas distinguable de la lumière, ce qui reste possible
en IRM. Burg et al. (2013) ont implémenté deux types de correction sur des
acquisitions TEP simulées d’hyperfixations diffuses dans la paroi vasculaire.
Les corrections étaient réalisées par application de CRs sur le voxel d’intensité
maximal et par la méthode GTM, à partir de la région métabolique réelle. La
correction par la méthode des CRs conduisait à une surestimation moyenne
importante (165 ± 63 % en moyenne sur l’ensemble des configurations simu-
lées) de la fixation mais réduisait la corrélation de la mesure à l’épaisseur de la
paroi. La correction GTM ne réduisait pas l’amplitude des erreurs de mesure
mais réduisait la sensibilité de cette mesure à l’épaisseur de la paroi.
5.2 Performances des méthodes actuelles de quantifica-
tion
5.2.1 Introduction
Nous avons montré au chapitre 3 que les procédures d’acquisition, de re-
construction et d’analyse d’image suivies dans la littérature sur l’imagerie de la
plaque en TEP au [18F]-FDG étaient hautement variables, illustrant le manque
de consensus pour une quantification efficace du [18F]-FDG dans la paroi ar-
térielle.
Concernant l’acquisition, Rudd et al. (2007b) ont montré que les mesures
TBRmax et TBRmean, réalisées sur 20 patients, étaient reproductibles entre deux
examens. Menezes et al. (2009) ont montré qu’un délai post-injection de 3
heures plutôt que d’une heure (classiquement utilisé en oncologie), parfois
employé afin de réduire l’activité dans le compartiment sanguin, n’apportait
pas de changement significatif sur les SUVmax mesurés.
La méthode de reconstruction a été brièvement étudiée par Delso et al.
(2011) sur des acquisitions de fantômes physiques composés d’inserts sphé-
riques de 2.4 mm de diamètre dans un cylindre d’eau sans activité. Les au-
teurs ont comparé les reconstructions par rétroprojection filtrée, Filtered Back-
Projection en anglais (FBP) et par maximisation de l’espérance par sous-
ensembles ordonnés, Ordered Subset Expectation Maximization en anglais
(OSEM) (4 itérations, 8 sous-ensembles) et fait varier le côté des voxels re-
construits cubiques de 2.67 mm à 5.35 mm puis étudié l’impact de l’applica-
tion d’un post-filtrage 3D gaussien de 5 mm Largeur à Mi-Hauteur (LMH),
employé en routine clinique. Ils ont conclu que l’intensité maximale était indé-
pendante de l’algorithme de reconstruction, que cette valeur variait beaucoup
selon la taille du voxel reconstruit et recommandaient qu’aucun post-filtrage ne
soit appliqué. Aucune quantification de ces effets n’a cependant été rapportée.
Nous attendons de plus que le bruit dans les données, le nombre d’itérations
lorsque l’algorithme est itératif, et la procédure de quantification affectent ces
recommandations.
La méthode de quantification a été étudiée par Burg et al. (2013) sur des si-
mulations Monte-Carlo (MC) de vascularite, incluant des hyperfixations dans
la paroi vasculaire (2 à 5 mm d’épaisseur) variant d’un facteur 1 à 16 par rap-
port au sang dont l’activité simulée ne variait pas. Les auteurs ont comparé les
mesures TBRmax, TBRmean dans les images reconstruites avec un algorithme
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OSEM (3 itérations, 10 sous-ensembles, voxels de 2.25 mm x 2.25 mm x 2.81
mm) calculées à partir des régions métaboliques réelles. Ils concluent que l’in-
dice TBRmax était moins biaisé que l’indice TBRmean, et conduisait à un recou-
vrement de 76% du TBR réel, à comparer à 30% pour TBRmean. La variabilité,
probablement plus élevée lorsqu’aucun moyennage n’est réalisé, n’a cependant
pas été précisément étudiée dans cet article et le modèle d’hyperfixation dif-
fuse peut conduire à des performances meilleures que celles obtenues pour
des lésions focales, plus affectées par l’EVP.
Dans ce paragraphe, nous proposons d’évaluer quantitativement, à partir
des acquisitions simulées, les incertitudes et la variabilité des mesures attri-
buables à la durée d’acquisition, aux paramètres de reconstruction itérative et
à la méthode d’analyse.
5.2.2 Matériel et méthode
Lésions simulées
L’impact des paramètres d’acquisition et de reconstruction a été étudié sur
deux lésions (figure 5.1) différant par leur longueur (L) en millimètres et leur
extension angulaire (ω) en degrés, incluses dans l’adventice (épaisseur 1 mm)
dans l’artère carotide commune du fantôme anthropomorphique (voir le pa-
ragraphe 4.2. Les deux lésions ont été affectées d’un contraste par rapport au
sang (TBRvrai) égal à 8, correspondant à un SUV de 14.1. La lésion A s’étend
sur 30 mm de long et 300 degrés (0.477 mL) et la deuxième s’étend sur 10 mm
de long et 60 degrés (0.032 mL).
Athérome
Inflammation
(a) Lésion A (b) Lésion B
Figure 5.1 – Modèles numériques des deux lésions simulées pour l’évaluation des paramètres
d’imagerie.
Acquisition et reconstruction : paramètres généraux
L’acquisition correspondant à une dose injectée de 4 MBq/kg de [18F]-
FDG 120 minutes avant l’acquisition par le Gemini GXL est simulée à l’aide
du logiciel GATE selon la méthode présentée au chapitre 4. Les images sont
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reconstruites selon un algorithme itératif OSEM (équation 2.14) avec 10 sous-
ensembles, avec correction d’atténuation, des coïncidences fortuites et diffusées
(voir paragraphe 4.4.2).
Paramètres évalués
Nous avons étudié l’impact du bruit dans les données, du nombre d’itéra-
tions, de l’application d’un post-filtrage et de la taille des voxels reconstruits,
paramètres identifiés comme hautement variables dans la littérature dédiée à
partir du protocole moyen que nous avons précédemment défini (voir para-
graphe 4.4.2). Ce protocole avait une durée d’acquisition de 8 minutes, des
voxels reconstruits cubiques de 4 mm de côté, et aucun post-filtrage n’était
appliqué. Nous noterons ce dernier d8-v4. L’impact du bruit dans les données
a été étudié en comparant deux durées d’acquisition de 8 et 4 minutes. Nous
noterons ce deuxième protocole d4-v4. L’impact du post-filtrage a été évalué
en appliquant aucun ou un filtrage gaussien stationnaire isotrope de 4 mm
LMH. Nous noterons ce protocole d8-v4-f. L’impact de la taille de voxel dans
les images reconstruites a été étudié en reconstruisant les données avec des
voxels cubiques de 4 mm de côté (64 mm3) et de 2.5 mm de côté (15.6 mm3).
Nous noterons ce dernier protocole d8-v2.5. L’impact du nombre d’itérations a
été étudié en reconstruisant avec 10 à 150 itérations effectives (1 à 15 itérations
réelles fois 10 sous-ensembles) pour l’ensemble des acquisitions.
Indices quantitatifs
Trois indices quantitatifs ont été évalués : SUVmax, SUVmeanofmax, SUVmean
dans le VOI correspondant au volume hypermétabolique réel défini à par-
tir de l’image de labels échantillonnée à 1 mm. Les images TEP ont été sur-
échantillonnées à cette taille de voxel sans interpolation. L’impact de chaque
paramètre a été étudié à partir de dix réplicats par lésion, où seule la graine
du générateur aléatoire du simulateur MC différait. Les performances de la
quantification ont été évaluées pour chaque indice par la moyenne et l’écart-
type de la mesure (SUV ± 1σrep) sur les réplicats en fonction de l’écart-type
de la mesure SUV (SUVmean=1.5) dans un VOI sphérique localisé sur une ré-
gion de 2 cm de diamètre incluant le muscle (SUVvrai=1.6) et le tissu adipeux
(SUVvrai=0.3) et noté σf ond. Afin de borner le niveau de bruit, seules les images
dont σf ond était inférieure à 0.5 unités SUV, correspondant approximativement
à l’image représentée sur la figure 5.2h ont été analysées.
5.2.3 Résultats
La figure 5.2 présente des coupes sagittales traversant la lésion et recons-
truites selon les 4 protocoles d8-v4, d4-v4, d8-v4-f, d8-v2.5. Toutes les images
reconstruites avaient une variabilité dans le fond (muscle et tissu adipeux) σf ond
inférieure ou égale à 0.5 unités SUV, hormis les itérations effectives supérieures
à 100 pour le protocole d8-v2.5 (σf ond comprise entre 0.6 et 0.7).
Les graphes de la figure 5.3 montrent les mesures SUV (SUV ± 1σrep) et les
erreurs en pourcentage du SUV réel correspondantes en fonction de la varia-
bilité dans l’image σf ond pour chacun des indices SUVmax (haut), SUVmeanofmax
et SUVmean (bas) et pour les deux lésions A (gauche) et B (droite).
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SUVmax
=3.7
(a) Lésion A : d8-v4
SUVmax
=1.5
(b) Lésion B : d8-v4
SUVmax
=4.0
(c) Lésion A : d4-v4
SUVmax
=2.0
(d) Lésion B : d4-v4
SUVmax
=2.0
(e) Lésion A : d8-v4-f
SUVmax
=1.0
(f) Lésion B : d8-v4-f
SUVmax
=5.0
(g) Lésion A : d8-v2.5
SUVmax
=1.9
(h) Lésion B : d8-v2.5
Figure 5.2 – Coupes sagittales des images reconstruites (6 itérations, 10 sous-ensembles) des
lésions A (gauche) et B (droite) (SUV simulé = 14.1) pour les 4 protocoles d’imagerie étudiés.
La flèche indique la lésion et le SUVmax moyen sur les réplicats.
En moyenne sur les réplicats, les erreurs sur le vrai SUV de 14.1 de la lésion
A estimé par SUVmax sont comprises respectivement entre -91% (-92% et -93%
pour SUVmeanofmax et SUVmean) et -60% (-73% et -84% pour SUVmeanofmax et
SUVmean) selon σf ond dans l’image et le protocole considéré. Pour la lésion B,
les erreurs sont comprises entre -94% (-95% pour SUVmeanofmax et SUVmean) et
-83% (-89% pour SUVmeanofmax et SUVmean). La variabilité sur les réplicats σrep
était systématiquement inférieure à 0.5 unités SUV (0.3 pour SUVmeanofmax et
SUVmean), suggérant que la mesure est stable sur les réplicats.
Pour chaque triplet (lésion, indice, protocole), augmenter le nombre d’itéra-
tions augmente systématiquement le SUV, ainsi que la variabilité dans l’image
σf ond et sur les réplicats σrep. A 80 itérations, les mesures ont atteint plus de 80%
de leur valeur à 150 itérations. Pour la lésion A, lorsque le nombre d’itérations
passe de 10 à 150 (10 à 90 pour le protocole d8-2.5), le SUV varie au minimum
de +60% (1.0 à 1.6 soit -93% à -88% du SUV réel), pour l’indice SUVmean et le
protocole d8-v4-f, pour atteindre une variation de +229% (1.7 à 5.6 soit -88% à
-60% du SUV réel), pour l’indice SUVmax et le protocole d8-v2.5. Pour la lésion
B, lorsque le nombre d’itérations passe de 10 à 150, le SUV varie au minimum
de +13% (0.8 à 0.9 soit -95% à -93% du SUV réel) pour l’indice SUVmean et le
protocole d8-v4-f, pour atteindre une variation de +130% (1.0 à 2.3 soit -93% à
-84% du SUV réel) pour l’indice SUVmax et le protocole d8-v2.5. Les variations
de SUV induites par l’augmentation du nombre d’itérations sont supérieures
à σrep pour les deux lésions.
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Figure 5.3 – Moyenne et variabilité de la mesure SUV dans les images reconstruites (OSEM
1 à 15 itérations 10 sous-ensembles, 1 point par itération) en fonction de σf ond dans l’image
sur la lésion A (gauche) et B (droite).
A nombre d’itérations constant, l’application d’un post-filtrage de 4 mm
LMH réduit le SUV, σf ond et σrep. Pour la lésion A, le SUV estimé après 15
itérations varie au minimum de -27% après post-filtrage (2.2 à 1.6 soit -84% à
-89% du SUV réel) pour l’indice SUVmean et au maximum de -46% (3.9 à 2.1
soit -72% et -83% du SUV réel), pour l’indice SUVmax. Pour la lésion B, le SUV
estimé après 15 itérations varie au minimum de -25% après post-filtrage (1.2
à 0.9 soit -91% à -94% du SUV réel) pour l’indice SUVmean et au maximum
de -44% (1.8 à 1.0 soit -87% à 93% du SUV réel) pour l’indice SUVmax. Les
variations de SUV par l’application du post-filtrage sont supérieures à σrep
pour les deux lésions.
A nombre d’itérations constant, le moyennage réduit systématiquement
SUV, σf ond et σrep. Pour la lésion A, le SUV estimé après 15 itérations par
l’indice SUVmeanofmax varie au minimum de -18% (3.9 à 3.2 soit -72% à -77%
du SUV réel) pour le protocole d8-v4 lorsque l’estimation est réalisée par
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SUVmeanofmax et au maximum de -49% (4.3 à 2.2 soit -70% à -84% du SUV
réel) pour le protocole d4-v4 lorsque la fixation est estimée sur tout le VOI.
Pour la lésion B, le SUV estimé après 15 itérations varie au minimum de -
10% (1.0 à 0.9) pour le protocole d8-v4-f lorsque l’estimation est réalisée par
SUVmeanofmax, et au maximum de -48% (2.3 à 1.2 soit -84% à -91% du SUV réel)
pour le protocole d8-v2.5 lorsque la fixation est estimée sur tout le VOI. Les
variations de SUV par le moyennage sont supérieures à la variabilité sur σrep
pour les deux lésions.
A nombre d’itérations constant, la réduction de la taille des voxels de 4 à
2.5 mm augmente le SUV, σf ond et σrep. Pour la lésion A, le SUV estimé après
15 itérations varie au minimum de +18% quand on réduit la taille du voxel (2.2
à 2.6 soit -85% à -82% du SUV réel) pour l’indice SUVmean et au maximum de
+44% (3.9 à 5.6 soit -72% et -60% du SUV réel) pour l’indice SUVmax. Pour la
lésion B, le SUV estimé après 15 itérations reste inchangé quand on réduit la
taille du voxel (1.2 soit -92% du SUV réel) pour SUVmean et varie au maximum
de +30% (1.3 à 1.7 soit -91% à -88% du SUV réel) pour SUVmeanofmax.
A nombre d’itérations constant, la réduction de la durée d’acquisition de
moitié augmente SUV, σf ond et σrep quels que soient la lésion et l’indice consi-
déré. Pour la lésion A, le SUV estimé après 15 itérations reste au minimum
inchangé (2.2 soit -84% du SUV réel) pour SUVmean et varie au maximum de
+10% (3.9 à 4.3 soit -73% à -70% du SUV réel) pour SUVmax lorsque la durée
d’acquisition diminue. Pour la lésion B, le SUV estimé après 15 itérations va-
rie au minimum de +23% lorsque la durée d’acquisition diminue (1.3 à 1.6 soit
-91% à -89% du SUV réel) pour SUVmeanofmax et au maximum de +33% (1.8 à
2.4 soit -87% à -83% du SUV réel) pour SUVmax.
5.2.4 Discussion
Une première conclusion de cette étude est que la variabilité des mesures
sur les réplicats reste faible (inférieure à 0.5 unités SUV sauf pour le protocole
d8-v2.5 au delà de 100 itérations) devant les erreurs moyennes qui sont très
élevées. Ces erreurs sont, pour les deux lésions considérées et quelque soit la
procédure d’acquisition-reconstruction, supérieures à 8 unités SUV, soit 60%
du SUV réel. L’amplitude de l’EVP est ainsi beaucoup plus forte que celle
rapportée par Burg et al. (2013). Ces différences peuvent tenir au modèle de
lésion vasculaire utilisé par les auteurs : une hyperfixation dans la paroi dont
les dimensions axiales et angulaires ne sont pas limitées. La lésion est localisée
dans toute la paroi et a une épaisseur minimale de 2 mm et des contrastes
globalement plus faibles. En considérant la plus petite épaisseur (2.5 mm) et un
contraste identique de 8, Burg et al. (2013) ont rapporté une erreur de mesure
de plus de 50%, ce qui est cohérent avec les valeurs que nous observons.
Les paramètres qui influent le plus sur les mesures sont ceux affectant
directement la résolution spatiale dans les images, donc l’EVP : le nombre
d’itérations, le post-filtrage et le moyennage des intensités dans le VOI. L’aug-
mentation du nombre d’itérations effectives de 10 à 150 pouvait ainsi doubler
le SUV mesuré et réduire le biais de 30% du SUV réel. Un post-filtrage de
4 mm LMH pouvait réduire de près de 50% le SUV mesuré et augmenter le
biais de 10% du SUV réel. L’effet de la taille des voxels reconstruits était plus
modéré et perceptible uniquement lorsque la mesure était faite sur le voxel
d’intensité maximale. Un moyennage réduisait le SUV mesuré (jusqu’à 50%
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de sa valeur) et augmentait le biais (jusqu’à 15% du SUV réel) plus fortement
que la variabilité de la mesure n’était réduite. Bien que la définition du VOI
ne soit pas réaliste et que l’erreur moyenne sur les indices SUVmeanofmax ou
SUVmean est surestimée, ces cas limites ont permis de mettre en évidence que
la variabilité de la mesure sur le voxel d’intensité maximale restait inférieure.
En d’autres termes, nos simulations ne montrent aucun avantage à augmenter
l’EVP pour réduire le bruit par le calcul d’une moyenne puisque l’amplitude
de l’EVP dépasse celle du bruit. La réduction de la durée d’acquisition n’intro-
duisait en revanche aucune variation de SUV mesuré supérieure à l’écart-type
sur les réplicats mais augmentait la variabilité de la mesure. Hormis le nombre
d’itérations qui ont un effet majeur sur les deux lésions, les différences de pro-
tocole sont particulièrement fortes sur la lésion de grandes dimensions (300
degrés d’extension angulaire, 30 mm de long) et restent du même ordre de
grandeur que la variabilité sur les réplicats lorsque des faibles dimensions (60
degrés, 10 mm) sont considérées.
Ainsi, dans l’hypothèse où les lésions présentent une inflammation homo-
gène, nous concluons de nos résultats qu’une mesure de type SUVmax sur des
voxels de 2.5 mm ou plus d’images reconstruites avec un minimum de 80 ité-
rations effectives sans aucun post-filtrage est la plus adaptée des méthodes
utilisées dans la littérature pour une quantification absolue des lésions athéro-
mateuses.
5.3 Evaluation de modèles de FDP
5.3.1 Introduction
Comme nous l’avons vu au paragraphe 5.1, il est possible de réduire l’EVP
affectant les images TEP en affinant le modèle des opérateurs de projection et
de rétroprojection H et Ht des algorithmes de type OSEM (équations 2.12) dans
la reconstruction. La matrice, de taille m × n étant très grande (> 1.5× 1014
éléments pour une image de taille m = 128× 128× 128 et des projections de
taille n = 71750756 sur le Gemini), Qi et al. (1998) ont proposé de factoriser la
matrice système en différentes composantes :
H = NBdetAGBpos (5.2)
où Bpos et Bdet sont des matrices de tailles m×m et n× n modélisant les incer-
titudes liées au parcours du positon et aux imprécisions du détecteur, N, A,
G sont les matrices de normalisation, d’atténuation, et de projection géomé-
trique vues au paragraphe 2.5.5. Cette équation correspond ainsi à l’équation
2.14 dans laquelle ont été ajoutés les opérateurs Bdet et Bpos. La factorisation en
ces composantes n’est pas strictement valide puisque l’atténuation et le flou de
détection ne dépendent pas seulement de la Ligne De Réponse (LDR) consi-
dérée, mais aussi du trajet qu’ont suivi les photons dans le champ de vue et
dans le cristal. En revanche, elle permet de réduire la dimension des matrices
et s’avère assez précise lorsque les éléments de détection sont petits (Rahmim
et al. 2013).
L’approche la plus couramment employée consiste à modéliser la matrice
Bdet, négligeant la contribution de Bpos relativement faible dans le cas du [18F]-
FDG ou en incorporant cette dernière dans Bdet. En notant r, φ, θ et z les co-
ordonnées radiale, azimutale, tangentielle et axiale, la réponse du détecteur η,
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formulation continue de Bdet, est une matrice fonction de 8 variables, associant
à chaque LDR de paramètre (r0,φ0,θ0, z0) la LDR effectivement détectée de pa-
ramètres (r,φ,θ, z). En pratique, des modèles simplifiés sont utilisés et détermi-
nés analytiquement (Rahmim et al. 2008), par des acquisitions sur point source
(Panin et al. 2006) ou des simulations (Alessio et al. 2010). En supposant une
géométrie à symétrie cylindrique, il suffit de mesurer les valeurs de η pour r >
0 et d’utiliser la propriété η(r, φ, θ, z; r0, φ0, θ0, z0) = η(−r, φ, θ, z;−r0, φ0, θ0, z0).
La plupart des approches négligent la dépendance de la FDP en θ et en φ (Rah-
mim et al. 2013). C’est le cas des modèles définis à l’aide des simulations MC
par Alessio et al. (2006) ou à l’aide des mesures expérimentales réalisées par
Panin et al. (2006). Alessio et al. (2010) ont par ailleurs estimé que la contribu-
tion axiale était mineure devant la contribution radiale et proposé un modèle
à un paramètre r. Une autre approche consiste à modéliser la FDP dans l’es-
pace image par des fonctions allant de la simple gaussienne stationnaire Rea-
der et al. (2003) à des fonctions non stationnaires non isotropes (Cloquet et al.
2010). Cette approche est une approximation mais permet souvent de réduire
la dimension de la FDP.
A notre connaissance, une seule étude (Kotasidis et al. 2011) a spécifique-
ment étudié les performances d’un modèles de FDP exprimé dans l’espace des
projections à une approximation dans l’espace image. Dans cette étude, les
modèles étaient :
• spatialement variant dans l’espace des projections (varPR),
• spatialement variant dans l’espace image (varIM),
• spatialement invariant dans l’espace image (invIM).
Le modèle varPR était celui implémenté par le constructeur. Le modèle va-
rIM était une somme pondérée de deux gaussiennes anisotropes dont la LMH
dans les trois directions varient avec la position. Le modèle invIM était une
gaussienne non isotrope stationnaire. Les auteurs ont comparé les reconstruc-
tions OSEM avec les 3 modèles sur des acquisitions d’un fantôme avec inserts
des sphériques de 10 à 37 mm de diamètre, de contraste par rapport au fond
Csvrai = 4. Pour un même indice de rugosité dans l’image, calculé à partir de la
variance spatiale dans le fond, égale à 0.15, Kotasidis et al. (2011) ont observé
des Coefficients de Recouvrement de Contraste (CRCs), calculés à partir des
intensités moyennes reconstruites dans la sphère Csmes et dans le fond C
f ond
mes
variant de 25% à 60% en appliquant un modèle de FDP sur la sphère de 10
mm et de 63% à 82% pour la sphère de 22 mm.
CRC = 100
RCmes − 1
RCvrai − 1, où RCx =
Csx − 1
C f ondx − 1
(5.3)
Entre les modèles de FDP, le CRC valait 60%, 60%, 65% pour les modèles
invIM, varPR, varIM sur la sphère de 10 mm de diamètre. Sur la sphère de
22 mm, ces coefficients valaient 82%, 84%, 86%. Les performances légèrement
supérieures pour le modèle varIM étaient attribuées à un meilleur ajustement
aux FDP par les fonctions gaussiennes. Pour des objets plus petits et de formes
non sphériques, l’analyse a été effectuée visuellement sur des cylindres de 2
mm à 5 mm de diamètre sans observer de différences entre les modèles de
FDP.
Dans la deuxième étude composant ce chapitre, nous avons étudié les ap-
ports pour la quantification de structures subrésolution et de lésions athéro-
mateuses de deux modèles de FDP, l’un spatialement variant dans l’espace des
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projections, l’autre invariant dans l’espace image.
5.3.2 Matériel et méthode
Modèles de FDP
Nous avons implémenté le modèle de FDP proposé par Alessio et al. (2010)
dans une reconstruction OSEM. Alessio et al. (2010) ont proposé de modéliser
l’opération de projection par une projection géométrique par G suivie d’un fil-
trage des sinogrammes Sr,φ,θ,z selon leur coordonnée radiale r ∈ [1, ..., R = 319].
Le filtrage est décrit par une matrice B de taille R× R telle que le sinogramme
filtré S′ soit égal à :
S′r,φ,θ,z =
n
∑
r′=1
Br,r′Sr′,φ,θ,z (5.4)
Les éléments de la ligne r′ de cette matrice sont non nuls autour de r, nous sto-
ckons donc le noyau B′ de taille R× (2p+ 1), p = 17 et substituons l’opération
précédente par :
S′r,φ,θ,z =
2p+1
∑
k=1
B′r,kSr+k−p−1,φ,θ,z (5.5)
Les R lignes de la matrice B′ ont été définies en mesurant les profils sur un
plan oblique à angle azimuthal constant des sinogrammes de 22 points sources
de position radiale r = 160 (centre du champ de vue) à r = 319 (27 cm du
centre champ de vue). Chaque profil xk correspondant à une position radiale
a été normalisé, centré sur son élément de détection d’intensité maximale et
paramétré par les coefficients Xt de sa transformée en cosinus discrète, comme
suggéré par Alessio et al. (2010) :
Xt = λt
2p+1
∑
k=1
xk cos
[
pi
2(2p + 1)
(2k− 1) (t− 1)
]
, t ∈ [1, .., 2p + 1] (5.6)
où λ1 =
√
1
2p+1 et λt>1 =
√
2
2p+1 . Ces derniers ont alors été interpolés linéai-
rement afin de générer les profils à toutes les positions r comprises entre 160
et 319. Les valeurs pour r < 160 ont été générées par antisymétrie des va-
leurs pour r > 160, supposant une symétrie cylindrique de la résolution. Nous
notons la méthode de reconstruction résultante OSEM-varPR. Le deuxième
modèle, noté OSEM-invIM, est un modèle de convolution par une fonction
gaussienne 3D isotrope stationnaire dans l’espace image dont la LMH suivant
les trois composante a été estimée à 4 mm à partir d’un profil d’une ligne
source de 1 MBq positionnée à 15 cm de l’axe du tomographe. La réponse du
système est donc entièrement modélisée dans l’espace image.
La figure 5.4 présente le noyau obtenu B intégré à la reconstruction OSEM-
varPR.
Mesures sur fantômes
Pour évaluer l’apport des différentes modélisations de FDP, nous avons
simulé l’acquisition de 10 minutes de 7 lignes sources de 1 MBq parallèles à
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Figure 5.4 – Noyau B′ inclus dans la reconstruction OSEM-varPR
l’axe du tomographe, disposées dans un même plan axial et espacées de 3.5
cm. La LMH des profils de chaque source dans le plan transaxial a été mesu-
rée sur les images reconstruites avec 10 itérations (10 sous-ensembles). Nous
avons ensuite caractérisé l’apport de la modélisation de la FDP sur la recons-
truction du fantôme présenté au paragraphe 4.3. Ce fantôme est composé de
6 inserts sphériques inclus dans un cylindre d’eau de 20 cm de diamètre et 18
cm de hauteur, centré dans le champ de vue du tomographe et dont l’axe est
parallèle à l’axe du tomographe. Les inserts, notés S6, S5, S4, S3, S2, S1, sont
composés d’eau et sont de diamètres décroissants 30, 20, 15, 10, 8, 5 mm . La
concentration d’activité dans le cylindre C vaut 5.3kBq.cc-1, conformément aux
recommandations de la NEMA (National Electrical Manufacturers Association
2001). Les barycentres des inserts sont équirépartis sur le cercle de rayon 5
cm centré sur le centre du cylindre et inclus dans le plan transaxial central
de ce dernier. Le rapport d’activité dans les inserts par rapport au fond est
fixé à 8. Nous avons caractérisé les différences entre les reconstructions par le
CRC défini par l’équation 5.3. L’activité mesurée dans les inserts est d’abord
caractérisée qualitativement sur un profil dans un plan transaxial d’une recons-
truction après 10 itérations (10 sous-ensembles), puis en calculant la moyenne
des intensités dans les régions S6 à S1. L’activité dans le fond est mesurée dans
une sphère de 20 mm de diamètre. Les CRC estimés à partir de la moyenne
des intensités dans les inserts sont comparés à σf ond, égal à l’écart-type dans
une sphère de 20 mm de diamètre dans le fond et qui caractérise le niveau de
bruit dans les images.
Impact sur la quantification de la plaque
Nous avons mesuré l’apport de ces modèles sur la quantification des 10
réplicats des deux lésions A et B présentées à la section précédente, dont la po-
sition radiale est approximativement de 15 cm, pour les trois indices SUVmax,
SUVmean, SUVmeanofmax dans le VOI correspondant au volume hypermétabo-
lique réel défini à partir de l’image de labels à 1 mm. Les images TEP recons-
truites avec 1 à 15 itérations (10 sous-ensembles) ont été suréchantillonnées
à cette taille de voxel sans interpolation. L’impact de l’algorithme de recons-
truction a été étudié à partir de dix réplicats par lésion, où seule la graine du
générateur aléatoire du simulateur MC différait. Les performances de la quan-
tification ont été évaluées pour chaque indice par la moyenne et l’écart-type
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de la mesure SUV (SUVmean=1.5) dans un VOI sphérique localisé sur une ré-
gion de 2 cm de diamètre incluant le muscle (SUVvrai=1.6) et le tissu adipeux
(SUVvrai=0.3) et noté σf ond. Afin de borner le niveau de bruit dans les données,
seules les images dont σf ond était inférieure à 0.5 unités SUV ont été analysées.
5.3.3 Résultats
Mesures sur fantômes
La figure 5.5 présente les profils dans le plan transaxial central traversant
les 7 lignes sources. La LMH des profils des lignes reconstruites varie selon la
position radiale dans le champ de vue de 3 à 4 mm avec le modèle OSEM, de
2 à 2.5 mm avec le modèle OSEM-varPR, et de 2.5 à 3.5 mm avec le modèle
OSEM-invIM.
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Figure 5.5 – Profils horizontaux dans le plan transaxial central des images reconstruites avec
OSEM, OSEM-varPR et OSEM-invIM (10 itérations 10 sous-ensembles) traversant les 7
lignes sources.
La figure 5.6 présente la coupe transaxiale centrale du fantôme avec in-
serts sphériques reconstruite après 10 itérations (10 sous-ensembles) avec les
algorithmes OSEM, OSEM-varPR et OSEM-invIM dont les profils transaxiaux
concaténés à travers chacune de 6 sphères S6 à S1 sont présentés sur la figure
5.7.
S6
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S2S1
(a) OSEM (b) OSEM-varPR (c) OSEM-invIM
Figure 5.6 – Coupe transaxiale centrale du fantôme avec inserts sphériques reconstruite avec
OSEM, OSEM-varPR et OSEM-invIM (10 itérations 10 sous-ensembles).
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Figure 5.7 – Profils horizontaux traversant les inserts S6 à S1 (concaténés) dans le plan
transaxial central des images reconstruites avec OSEM, OSEM-varPR et OSEM-invIM (10
itérations 10 sous-ensembles).
On observe une activité dans le fond moins bruitée pour les reconstructions
avec modèle de FDP. Les recouvrements sont globalement meilleurs avec FDP.
Le modèle exprimé dans l’espace des projections présente des recouvrements
supérieurs au modèle exprimé dans l’espace image. On observe des artéfacts
aux bords de la sphère S6 et aux bords du fantôme, particulièrement marqués
avec la reconstruction OSEM-varPR.
La figure 5.8 présente les CRC estimés à partir de l’activité moyenne mesu-
rée dans les inserts S6 à S1 en fonction de σf ond dans l’image. La variabilité de
la mesure était systématiquement inférieure à 0.02 et n’a pas été représentée.
On observe une vitesse de convergence plus grande avec modélisation de la
FDP. A σf ond constante égal à 1.2%, les 3 reconstructions des sphères S6, S5,
S4, S3 (10 mm de diamètre) ont convergé vers des CRC croissants selon les re-
constructions OSEM, OSEM-invIM et OSEM-varPR. Sur la sphère S6, les CRC
sont augmentés de 6% et 16% avec OSEM-invIM et OSEM-varPR par rapport
au contraste initial (70%) avec la reconstruction OSEM. Sur la sphère S5, les
CRC sont augmentés de 9% et 20%. Sur la sphère S4, les CRC sont augmentés
de 14% et 28%. Pour les sphères S2 et S1, seul OSEM a convergé et le CRC
recouvré à σf ond = 1.2% varie de 70% et 60% pour S2 et 25% et -25% pour S1.
Impact sur la quantification de la plaque
La figure 5.9 présente les coupes sagitales des images reconstruites après
6 itérations (10 sous-ensembles) des trois algorithmes OSEM, OSEM-varPR et
OSEM-invIM des lésions A et B.
La figure 5.10 présente les moyenne ± 1 écart-type des estimations du SUV
réel (14.1) sur les 10 réplicats des deux lésions par les trois indices SUVmax,
SUVmean, SUVmeanofmax.
Les valeurs de fixation montrées sur la figure 5.9, plus faibles à 6 itérations
avec modèle de FDP que sans, illustrent la différence dans la vitesse de conver-
gence des algorithmes (à 15 itérations les SUV observés deviennent supérieurs
avec modèles de FDP) et de bruit dans l’image (à itération constante, σf ond
est supérieur pour OSEM) observées sur la figure 5.10. Toutes les images re-
construites avaient une variabilité dans le fond (muscle et tissu adipeux) σf ond
inférieure ou égale à 0.5 unités SUV, hormis pour les itérations effectives supé-
rieures à 100 avec la reconstruction OSEM (σf ond comprise entre 0.6 et 0.7).
σrep était inférieure à 0.5 unités SUV pour les trois indices sauf au delà de 9
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Figure 5.8 – Coefficients de Recouvrement de Contraste (CRC) mesurés sur le fantôme avec
inserts sphériques reconstruits avec OSEM, OSEM-varPR et OSEM-invIM.
et 12 itérations (10 sous-ensembles) pour OSEM-varPR et OSEM-invIM (maxi-
mum 1.0 et 0.7 unités SUV). Sur la lésion A et pour σf ond de 0.3 unités SUV
(4, 9 et 13 itérations avec 10 sous-ensembles), le SUV vaut 4.4 , 5.5 (+25%), 5.4
(+23%), correspondant à -69%, -61%, -62% du SUV réel, lorsqu’il est estimé
par SUVmax suivant le modèle OSEM, OSEM-varPR ou OSEM-invIM. Le SUV
vaut 3.1, 3.9 (+26%) et 3.7 (+19%) lorsqu’il est estimé par SUVmeanofmax, cor-
respondant à -78%, -72%, -74% du SUV réel. Le SUV vaut 2.0, 2.5 (+25%), 2.5
(+25%), correspondant à -86%, -82%, -82% du SUV réel lorsqu’il est estimé par
SUVmean.
Sur la lésion B et pour σf ond de 0.3 unités SUV, le SUV vaut 1.6 ,1.7 (+6%)
2.0 (+25%), correspondant à -89% , -88%, -86% du SUV réel, lorsqu’il est estimé
par SUVmax. Le SUV vaut 1.3, 1.3 (+0%), 1.6 (+23%), correspondant à -91%, -
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Figure 5.9 – Coupes sagittales des images de la lésion A (haut) et B (bas) reconstruites avec
OSEM, OSEM-varPR et OSEM-invIM (6 itérations, 10 sous ensembles). La flèche pointe sur
la lésion et indique le SUVmax moyen sur les 10 réplicats.
91%, -89% du SUV réel, lorsqu’il est estimé par SUVmeanofmax. Le SUV vaut 1.0,
1.1 (+10%) 1.4 (+40%), correspndant à -93%, -92%, -90% du SUV réel, lorsqu’il
est estimé par SUVmean.
5.3.4 Discussion
Cette étude comparative de trois variations de l’algorithme OSEM, large-
ment utilisé pour reconstruire des acquisitions TEP, montre des performances
supérieures pour les reconstructions avec les deux modèles de FDP. Ces mo-
dèles augmentent systématiquement le contraste mesuré sur fantômes simples
(entre 6% et 70%) sauf pour l’insert de 5 mm de diamètre reconstruit avec
OSEM-varPR. Le SUV mesuré dans des lésions athéromateuses incluses dans
un environnement réaliste est pratiquement toujours augmenté. L’augmenta-
tion est typiquement de 20% ou plus sur la lésion la plus large et plus modeste
sur la petite lésion (entre 0% et 40% selon l’indice) et pouvait représenter près
de 10% du SUV réel. Les performances médiocres sur la petite lésion peuvent
être dues à la lenteur de la convergence des algorithmes OSEM, marquée avec
modèle de FDP, lorsque de petites structures sont reconstruites. Un lissage du
noyau pourrait-être envisagé pour améliorer la reconstruction OSEM-varPR.
Les modèles de FDP réduisent systématiquement la variabilité dans l’image.
En outre, la méthode OSEM-varPR présente une variabilité globale de l’image
(figure 5.5) et des artéfacts de Gibbs (figure 5.8) augmentés. Ces artéfacts ont
été rapportés dans l’article de Alessio et al. (2010) décrivant le modèle de FDP.
D’après les résultats de notre étude, nous recommandons l’usage de mo-
dèles de FDP pour quantifier l’activité des lésions athéromateuses. Un modèle
simplifié dans l’espace image peut présenter une amélioration significative de
la mesure, équivalente à celle apportée par un modèle plus élaboré, sans pré-
senter d’artéfacts aux bords des objets d’intérêt.
5.4 Correction de volume partiel et quantification
5.4.1 Introduction
Les mesures de l’inflammation des lésions athéromateuses sur images TEP
sont très dépendantes des caractéristiques géométriques et métaboliques de la
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Figure 5.10 – Moyenne et variabilité de la mesure SUV en fonction de σf ond dans les images
des lésions A (gauche) et B (droite) reconstruite avec OSEM, OSEM-varPR et OSEM-invIM
(1 à 15 itérations 10 sous-ensembles, 1 point par itération).
lésion à cause de l’EVP. Cette dépendance peut se caractériser par des per-
formances variables en terme de quantification absolue de l’hyperfixation, que
nous avons considérée jusqu’ici. Dans une perspective de diagnostic ou de
suivi thérapeutique, d’autres questions sont soulevées, comme les limites de
détectabilité d’une lésion, la possibilité de corriger a posteriori du biais de me-
sure ou encore la dépendance de la mesure à une évolution métabolique ou
géométrique de la plaque.
Delso et al. (2011) ont étudié les limites de détectabilité de lésions coronaires
de 2 à 7 mm3 de contrastes par rapport à l’activité dans le fond supérieurs à
50 sur acquisitions réelles de porcs, fantômes physiques et simulations numé-
riques. Ils concluent à la possibilité de reconstruire une hyperfixation pourvu
que l’activité de la lésion soit supérieure à 250 Bq. Les auteurs attribuent ce
seuil à l’algorithme de reconstruction et attendent des valeurs similaires pour
d’autres conditions cliniques.
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Burg et al. (2013) ont étudié les performances d’indices rapport d’activité
entre la lésion et le sang, Target to Blood Ratio en anglais (TBR) sur des si-
mulations d’hyperfixation diffuse de l’aorte sur fantôme NCAT paramétrées
par leur contraste par rapport à l’activité sanguine et par l’épaisseur de la pa-
roi lésée (entre 2 et 5 mm). Les mesures étaient dérivées du voxel d’intensité
maximale (TBRmax) ou de la moyenne des intensités dans la région métabo-
lique définie à partir des contours réels de la lésion. Ils ont évalué deux me-
sures supplémentaires corrigées de l’EVP : une application des coefficients de
recouvrement calculés sur la région réelle à la mesure TBRmax et une mesure
corrigée par la méthode GTM. Les auteurs ont observé des recouvrements de
l’activité mesurée respectivement de l’ordre de 76 ± 27 %, 30 ± 21 %, 165 ± 63
% et 58 ± 14 % sur l’ensemble des hyperfixations simulées. Les TBR mesurés
étaient corrélés à l’épaisseur de la lésion sauf pour la méthode GTM.
A notre connaissance, aucune étude quantitative sur un ensemble de hyper-
fixations vasculaires focales représentatives, en termes de géométrie, activité et
activité environnante, de lésions athéromateuses n’a été conduite. L’objectif de
ce paragraphe a donc été d’identifier :
• les limites géométriques et métaboliques de détection d’une lésion,
• les performances des indices considérés pour quantifier le SUV réel,
• la sensibilité des indices mesurés aux variations des caractéristiques géo-
métriques et métaboliques de la lésion,
• la corrélation entre les indices et l’activité inflammatoire dans la lésion,
• l’apport d’une correction explicite d’EVP applicable en conditions cli-
niques.
5.4.2 Matériel et méthode
Acquisitions et reconstruction
Les acquisitions des 36 lésions de longueurs L={10 ; 20 ; 30} mm, d’extension
angulaire ω={60 ; 180 ; 300} degrés et de contraste par rapport à l’activité san-
guine TBRvrai={1 ; 2 ; 4 ; 8}, correspondant à des SUVvrai= {1.8 ; 3.5 ; 7.1 ; 14.1},
présentées au chapitre 4, ont été reconstruites avec l’algorithme OSEM-invIM
(10 itérations, 10 sous-ensembles).
Quantification et correction de volume partiel
L’activité dans les lésions a d’abord été estimée par les indices
SUVmeth={SUVmax ; SUVmeanofmax ; SUVmean} dans les régions définies par
les contours réels de la lésion. Nous avons appliqué la méthode de correction
de volume partiel par CRs (voir le paragraphe 5.1.1) à partir de l’activité
dans la lésion SUVmeth et de l’activité SUVfond mesurée dans un VOI de 20
mm de longueur (188 mm3) dans l’adventice sain (SUV réel = 0.9) de l’artère
contralatérale, donnant une mesure corrigée SUVmeth−rc :
SUVmeth−rc =
SUVmeth − SUVf ond
CR(SUVmeth)
+ SUVf ond (5.7)
où meth={max ; meanofmax ; mean}.
Les CR ont été calculés pour chaque méthode de mesure à partir des di-
mensions réelles des lésions et d’une résolution spatiale estimée à 4 mm LMH.
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La résolution spatiale a été estimée à partir d’un profil dans le plan transaxial
central de l’image d’une ligne source de 1 MBq parallèle à l’axe du tomographe
localisée à 15 cm du centre du champ de vue, reconstruite avec le même algo-
rithme et les mêmes paramètres de reconstruction (algorithme OSEM-invIM,
10 itérations, 10 sous-ensembles).
Dans les paragraphes qui suivent, nous négligeons la variabilité de mesure
sur les réplicats (à 10 itérations et 10 sous-ensembles, nous avons montré que
son écart-type sur les mesures non corrigées de l’EVP était inférieur à 0.5 uni-
tés SUV) et nous noterons SUVx(L,ω, SUVvrai), x={max, meanofmax, mean,
max-rc, meanofmax-rc, mean-rc}, la valeur de SUV mesurée sur l’image re-
construite de la lésion de longueur L, d’extension angulaire ω et de SUV avant
acquisition SUVvrai. Nous noterons V(L,ω) le volume en mm3 de la lésion
de longueur L et d’extension angulaire ω et ABvrai = CAvraiV(L,ω), CAvrai
étant la concentration d’activité en Bq.mm-3 dans la lésion. ABvrai représente
la charge athéromateuse globale (AB).
Limites de détection
Nous avons d’abord calculé les limites sur les paramètres L,ω et TBRvrai
pour qu’une lésion soit détectée. Nous considérons arbitrairement qu’une lé-
sion est détectable lorsque l’activité mesurée dans la lésion sans correction de
l’EVP est supérieure à l’activité mesurée avec le même indice dans une région
de 188 mm3 et de 20 mm de long localisée dans l’adventice sain de l’artère
contralatérale.
Quantification du SUV réel
Nous avons comparé les 6 indices selon leur capacité à recouvrer le SUV
réel. Pour cela, nous avons mesuré les amplitudes des erreurs en moyenne ± 1
écart-type sur l’ensemble des 36 lésions.
Sensibilité aux caractéristiques géométriques et métaboliques
Nous avons caractérisé les variations de chaque indice lorsque les caracté-
ristiques géométriques (L, ω, V) et métaboliques (SUVvrai, ABvrai) de la plaque
variaient. Les variations de SUV mesurées en pourcentage SLx , Sωx , SVx , S
SUVvrai
x
et SABvraix ont été calculées pour chaque couple non ordonné de longueurs
(L, L′) (3 couples), d’extensions angulaires (ω,ω′) (3 couples) et de SUV réels
(SUVvrai, SUV ′vrai) (6 couples). Les vecteurs S
L
x , Sωx , SVx , S
SUVvrai
x et S
ABvrai
x de di-
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mensions 36, 36, 54, 144 et 630 sont calculés par les expressions :
SLx (L, L
′,ω, SUVvrai) = 100 · ∆SUV
L
x
SUVx(L,ω, SUVvrai)
(5.8)
Sωx (L,ω,ω
′, SUVvrai) = 100 · ∆SUV
ω
x
SUVx(L,ω, SUVvrai)
(5.9)
SVx (L, L
′,ω,ω′, SUVvrai) = 100 · ∆SUV
L,ω
x
SUVx(L,ω, SUVvrai)
(5.10)
SSUVvraix (L,ω, SUVvrai, SUV
′
vrai) = 100 ·
∆SUVSUVvraix
SUVx(L,ω, SUVvrai)
(5.11)
SABvraix (L, L
′,ω,ω′, SUVvrai, SUV ′vrai) = 100 ·
∆SUVL,ω,SUVvraix
SUVx(L,ω, SUVvrai)
(5.12)
où ∆SUVLx , ∆SUVωx , ∆SUV
L,ω
x , ∆SUV
SUVvrai
x , ∆SUV
L,ω,SUVvrai
x sont les variations
de SUV mesurés respectivement lorsque :
• la longueur variait de L à L′ ,
• l’extension angulaire variait de ω à ω′,
• L et ω variaient, impliquant une variation de volume de V(L,ω) à
V(L′,ω′) ,
• le SUV réel variait de SUVvrai à SUV ′vrai ,
• L, ω et SUVvrai variaient impliquant une variation de la charge inflam-
matoire totale de ABvrai(L,ω, SUVvrai) à ABvrai(L′,ω′, SUV ′vrai).
Corrélation à l’activité inflammatoire
Nous avons calculé le coefficient de corrélation de Spearman entre les 36
SUV mesurés et des 36 SUV réels, noté ρSUVvrai , puis entre les 36 SUV mesurés et
les 36 AB réels, noté ρABvrai . Ces coefficients sont définis à partir de la covariance
cov et de l’écart-type σ des rangs des SUV mesurés rSUVx et des rangs des SUV
réels rSUVvrai ou des rangs des AB réels rABvrai comme :
ρp =
cov(rSUVx , rp)
σ [rSUVx ] σ [rp]
= 1− 6∑
n
i=1(r
SUVx
i − rpi )2
n(n2 − 1) (5.13)
où p = SUVvrai, ABvrai, n = 36.
5.4.3 Résultats
Quantification et correction d’effet de volume partiel
Le tableau 5.1 présente les coefficients de recouvrement calculés à partir
des volumes métaboliques réels et de SUVfond comme étant égal à 1.
Limites de détection
La figure 5.11 présente les valeurs mesurées en fonction de la longueur de
la lésion. Les valeurs angulaires distinctes sont représentées par la forme des
symboles. Les contrastes par rapport à l’activité sanguine sont indiqués par la
couleur du symbole. La ligne horizontale grise sur les graphes correspondant
aux SUV mesurés non corrigés de l’EVP représente le SUV mesuré dans le
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L (mm) ω (deg.) CR(SUVmax) CR(SUVmeanofmax) CR(SUVmean)
10 60 0.08 0.07 0.06
10 180 0.13 0.11 0.09
10 300 0.13 0.11 0.10
20 60 0.08 0.08 0.07
20 180 0.13 0.12 0.10
20 300 0.13 0.12 0.11
30 60 0.08 0.08 0.07
30 180 0.13 0.13 0.10
30 300 0.13 0.13 0.11
Tableau 5.1 – Coefficients de Recouvrement (CR) associés aux indices SUV mesurés.
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Figure 5.11 – SUV mesuré en fonction des paramètres géométriques et métaboliques de la
lésion. Les lignes pointillées indiquent le SUV réel et la ligne grise l’activité mesurée dans
l’adventice sain.
fond avec les trois indices. Ces valeurs sont de 1.8, 1.4, et 1.0 avec les indices
SUVmax, SUVmeanofmax et SUVmean.
Les lésions de contraste 8 sont toujours détectables quelque soient les di-
mensions ou l’indice quantitatif. Les lésions de contraste 4 sont détectables si
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ω est supérieur à 180 degrés. Les lésions de contraste 2 ne sont détectables que
pour L égal à 30 mm et ω supérieur à 180 degrés, sauf pour SUVmax qui détecte
aussi la lésion (L,ω)=(30 mm, 180 degrés). Aucune des lésions de contraste 1
(correspondant à un rapport d’activité de 2 par rapport à l’adventice sain) n’est
détectable.
La figure 5.12 présente les SUV mesurés par les 6 indices en fonction de
l’activité totale dans la lésion. Aucune lésion dont l’activité totale est inférieure
à 847 Bq n’est détectable.
0 2 4 6 8 10 12
0
1
2
3
4
5
6
7
8
ABvrai (kBq)
SU
V
m
ax
0 2 4 6 8 10 12
0
5
10
15
20
25
30
35
40
ABvrai (kBq)
SU
V
m
ax
-r
c
0 2 4 6 8 10 12
0
1
2
3
4
5
6
7
8
ABvrai (kBq)
SU
V
m
ea
no
fm
ax
0 2 4 6 8 10 12
0
5
10
15
20
25
30
35
40
ABvrai (kBq)
SU
V
m
ea
no
fm
ax
-r
c
0 2 4 6 8 10 12
0
1
2
3
4
5
6
7
8
ABvrai (kBq)
SU
V
m
ea
n
(a) Sans correction de l’EVP
0 2 4 6 8 10 12
0
5
10
15
20
25
30
35
40
ABvrai (kBq)
SU
V
m
ea
n-
rc
TBRvrai=8
TBRvrai=4
TBRvrai=2
TBRvrai=1
(b) Avec correction de l’EVP
Figure 5.12 – SUV mesuré en fonction de la charge athéroscléreuse inflammatoire totale dans
la lésion.
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Figure 5.13 – SUV mesuré en fonction du volume de la lésion. Les lignes pointillées
indiquent les SUV réels correspondant aux contrastes simulés 1 (bleu) à 8 (rouge)
Quantification du SUV réel
La figure 5.13 présente les SUV mesurés par les 6 indices en fonction du
volume de la lésion. On observe, sans et avec correction d’EVP, une forte dé-
pendance de l’activité mesurée au volume inflammatoire, pouvant multiplier
le SUV mesuré par 3 lorsque le contraste vaut 8 et que le volume inflammatoire
passe de 32 mm3 à 327 mm3 (mesure par SUVmax).
La figure 5.14 présente les valeurs mesurées pour l’ensemble des 36 lésions
en fonction du SUV réel dans la lésion. Sans correction d’effet de volume par-
tiel, l’activité estimée vaut, en moyenne ± 1 écart-type sur les 36 lésions, 45 ±
24 % du SUV réel pour SUVmax, 33 ± 17 % du SUV réel pour SUVmeanofmax, 26
± 13 % du SUV réel pour SUVmean. Avec correction d’effet de volume partiel,
l’activité estimée vaut en moyenne 189 ± 106 % du SUV réel pour SUVmax-rc,
83 ± 60 % du SUV réel pour SUVmeanofmax-rc, 165 ± 62 % du SUV réel pour
SUVmean-rc.
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Figure 5.14 – SUV mesuré en fonction du SUV réel de la lésion.
Sensibilité aux paramètres géométriques et métaboliques
La figure 5.15 présente les variations en pourcentage de SUV mesuré en
fonction des variations des caractéristiques géométriques L, ω et V des plaques
simulées. Sans correction d’EVP, une augmentation de 10 mm de longueur de
la lésion induit une variation de l’indice mesuré comprise entre -25% et +25%
(+90% pour SUVmax). La variation est positive dans 75% des cas avec SUVmax
et dans seulement un cas sur deux avec SUVmeanofmax et SUVmean lorsque la
longueur varie de 10 mm et dans plus de 75% des cas lorsque la longueur
varie de 20 mm quelque soit l’indice. Avec correction d’EVP, une augmenta-
tion de 10 mm et de 20 mm de longueur induisent une augmentation du SUV
mesuré dans plus de 75% des cas pour SUVmax-rc et dans seulement un cas
sur deux avec SUVmeanofmax-rc et SUVmean-rc (indiquant que la variation de ces
deux indices est peu liée à l’augmentation de longueur de la lésion). Les va-
5.4. Correction de volume partiel et quantification 121
10 20
−50
0
50
100
150
200
ΔL (mm)
SL x
(%
)
x=max
x=meanofmax
x=mean
10 20
−400
−200
0
200
400
600
800
1000
ΔL (mm)
SL x
(%
)
x=max-rc
x=meanofmax-rc
x=mean-rc
120 240
−50
0
50
100
150
200
Δω (deg.)
Sω x
(%
)
120 240
−400
−200
0
200
400
600
800
1000
Δω (deg.)
Sω x
(%
)
0 150 300 450
−50
0
50
100
150
200
ΔV (mm3)
SV x
(%
)
(a) Sans correction de l’EVP
0 150 300 450
−400
−200
0
200
400
600
800
1000
ΔV (mm3)
SV x
(%
)
(b) Avec correction de l’EVP
Figure 5.15 – Variation du SUV mesuré en fonction des variations des paramètres
géométriques de la plaque.
riations de SUV mesuré lorsque la longueur varie de 10 mm et de 20 mm sont
d’amplitude similaire, typiquement entre -200% et 200%.
Une augmentation de 120 degrés d’extension angulaire induit une varia-
tion de SUV mesuré comprise entre -30% et 90% avec des amplitudes réduites
pour SUVmean. Le SUV mesuré est augmenté dans plus de 83% des cas. Une
augmentation de 240 degrés fait varier le SUV mesuré entre -20% et 160%. Le
SUV mesuré est augmenté dans plus de 90% des cas. Avec correction d’EVP,
une augmentation d’extension angulaire de 120 degrés induit une augmenta-
tion de SUV mesuré dans 83% des cas (typiquement entre 0% et 200%) avec
SUVmax-rc et dans seulement un cas sur deux avec SUVmeanofmax-rc et SUVmean-rc
(variations typiquement entre -400% et +400%).
Une augmentation de volume seul induit une variation de SUV mesuré
comprise entre -60% et +200%. La variation est positive dans plus de 75% des
cas quelque soit l’indice. Avec correction d’EVP, une augmentation de volume
induit une augmentation de SUV mesuré (jusqu’à 800%), dans 50 à 75% des
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Figure 5.16 – Variation du SUV mesuré en fonction des variations des paramètres
métaboliques de la plaque.
cas.
La figure 5.16 présente les variations en pourcentage de SUV mesuré en
fonction des variations des caractéristiques métaboliques SUVvrai et ABvrai des
plaques simulées. Une augmentation de SUVvrai seul induit une variation de
SUV mesuré, positive dans plus de 90% des cas quand l’augmentation de
SUVvrai est supérieure ou égale à 2 fois l’activité sanguine. Avec correction
d’EVP, une variation de SUVvrai seul induit une variation de SUV mesuré,
positive dans plus de 90% des cas quand l’augmentation de SUVvrai est supé-
rieure ou égale à 2 fois l’activité sanguine pour SUVmax-rc, dans 83% des cas
pour SUVmeanofmax-rc et un cas sur deux pour SUVmean-rc.
Une augmentation de ABvrai seul induit une variation de SUV mesuré po-
sitive dans 60% à 70% des cas lorsque la variation de ABvrai est inférieure à
0.5 kBq. Au delà, elle est positive dans plus de 90% des cas. Avec correction
d’EVP, une variation de ABvrai seul induit une variation de SUV mesuré dans
un cas sur deux lorsque la variation de ABvrai est inférieure à 0.5 kBq. Au delà,
elle est positive dans plus de 80% des cas.
Corrélation à l’activité inflammatoire
p ; x max meanofmax mean max-rc meanofmax-rc mean-rc
SUVvrai 0.73 0.88 0.77 0.79 0.81 0.81
ABvrai 0.89 0.84 0.91 0.81 0.82 0.82
Tableau 5.2 – Coefficients de corrélation de Spearman ρp entre le SUV mesuré SUVx et le
paramètre métabolique p.
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Le tableau 5.2 présente les coefficients de corrélation de Spearman entre
SUVx et SUVvrai et entre SUVx et ABvrai pour les 6 indices. Le coefficient de
corrélation entre SUV mesuré et SUVvrai est maximal pour SUVmeanofmax. Le
coefficient de corrélation entre SUV mesuré et AB est maximal pour SUVmean.
L’application d’une correction de volume partiel pour les trois indices aug-
mente le coefficient de corrélation avec SUVvrai sauf pour SUVmeanofmax et ré-
duit systématiquement la corrélation à ABvrai. Les indices non corrigés pré-
sentent une corrélation plus forte avec ABvrai qu’à SUVvrai.
5.4.4 Discussion
Dans cette étude, nous avons évalué les performances de 6 indices quan-
titatifs mesurés sur les images TEP au [18F]-FDG de 36 lésions vasculaires
simulées, variant par leurs dimensions et leur activité inflammatoire, avec une
reconstruction préalablement optimisée (voir les paragraphes 5.2 et 5.3). Ces
méthodes incluent des mesures pratiquées dans la littérature et des mesures
corrigées de l’EVP par la méthode des CR. La correction appliquée suppose
que les paramètres d’extension angulaire et de longueur de l’inflammation
sont connus. Bien que la mesure du volume métabolique de la lésion ne soit
pas directement possible sur les modalités d’imagerie anatomique TDM ou
IRM, les mesures de l’extension angulaire et la longueur du segment artériel
lesé restent accessibles, au moins approximativement, par les mesures de la
longueur et de l’extension angulaire du volume athéromateux avec ces moda-
lités.
Les conditions en termes de dimensions et d’activité métabolique pour que
les lésions athéromateuses inflammatoires soient détectables portent majori-
tairement sur le contraste par rapport à l’activité sanguine : il apparaît qu’un
contraste à 2 est insuffisant pour mesurer un signal qui puisse être distingué
d’une lésion non inflammatoire, tandis qu’un contraste à 8 conduit toujours
à une hyperfixation mesurable (figure 5.11). Nous avons mis en évidence un
seuil minimal sur l’activité totale à plus de 800 Bq (figure 5.12), soit plus de
trois fois la valeur rapportée par Delso et al. (2011). Nous expliquons cette va-
leur supérieure par un EVP accru sur notre modèle de lésions lié à un contraste
par rapport au fond plus bas (inférieur à 8 contre supérieur à 50), malgré des
dimensions plus élevées.
Sans correction d’EVP, le recouvrement moyen du SUV est inférieur à 45 ±
24% quelque soit la méthode de mesure (figure 5.14). Les variations de géomé-
trie de la plaque induisent des variations de SUV du même ordre de grandeur
(typiquement comprise entre -50% et 150%) qu’une variation de SUV réel de
moins de 10 unités (figures 5.15 et 5.16). Des variations plus importantes attri-
buables à une variation de SUVvrai ne sont observables que pour des variations
de plus de 10 unités de SUVvrai. Les mesures sont peu sensibles à la longueur
de la lésion et dépendent essentiellement de l’extension angulaire de la lésion.
Les indices montrent une corrélation avec le SUV réel, maximale lorsque
SUVmeanofmax est employé, et une corrélation avec la charge globale AB maxi-
male lorsque SUVmean est employée (tableau 5.2). Lorsque des moyennes sont
calculées, dans l’axe de l’artère ou dans le plan transverse, le recouvrement et
la variabilité diminuent, atteignant 26 ± 13 % pour SUVmean. La sensibilité aux
caractéristiques métaboliques (SUVvrai, ABvrai) et géométriques (L, ω, V) est
aussi réduite.
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La correction de volume partiel peut fournir une quantification absolue
plus exacte en moyenne, comme l’ont montré les résultats sur SUVmeanofmax-rc
et SUVmean-rc (figure 5.11). Les mesures corrigées de l’EVP montrent une sen-
sibilité identique (SUVmax-rc) ou plus faible (SUVmeanofmax-rc et SUVmean-rc)
aux caractéristiques géométriques que les valeurs non corrigées. L’applica-
tion d’une correction d’EVP augmente la corrélation avec le SUV (sauf pour
SUVmeanofmax) et réduit celle avec AB, comme le montre le tableau 5.2, indi-
quant une dépendance réduite du SUV corrigé au volume métabolique. Ces
résultats indiquent qu’une variation des valeurs de SUV corrigées de l’EVP
aura plus de chance d’être associée à une variation d’activité réelle indépen-
damment d’une variation de dimension qu’une variation de valeurs de SUV
non corrigées.
La variabilité importante et, parfois, la surestimation du SUV après correc-
tion d’EVP peuvent être dues à une amplification du bruit de mesure, ou à
une inadéquation du modèle de FDP employée. En particulier, la résolution
spatiale pour calculer les coefficients de recouvrement a été supposée gaus-
sienne isotrope et mesurée sur points sources. Le modèle de résolution est
donc une approximation puisque la FDP est asymétrique et dépend de l’objet
reconstruit et de la vitesse de convergence de l’algorithme itératif associée à
l’objet. Nous avons fait le choix d’hypothèses accessibles en condition clinique
où la reconstruction est standardisée et le nombre d’itérations préalablement
fixé. Un modèle plus précis de FDP, estimé à partir de simulations sur des
sources non ponctuelles, est susceptible d’améliorer la correction d’EVP. L’in-
adéquation de la FDP pour le calcul des CR a aussi été avancée par Burg et al.
(2013) pour expliquer la surestimation systématique de l’indice TBR calculé à
partir du voxel d’intensité maximal et corrigé de l’EVP par la méthode des
coefficients de recouvrement. La méthode GTM, également étudiée dans cet
article, n’améliorait pas la quantification absolue des lésions et d’autres ap-
proches sont à considérer.
Il pourrait sembler surprenant que les mesures pratiquées dans la litté-
rature, ne présentant généralement pas d’optimisation de la reconstruction et
pratiquement jamais de correction d’EVP, permettent de distinguer les patients
selon le SUV mesuré dans la lésion. Le lien entre activité mesurée et la surve-
nue d’accidents vasculaires démontrée dans plusieurs articles (Rominger et al.
2009, Marnane et al. 2012) pourrait s’expliquer par une corrélation forte entre
activité totale et SUV mesuré comme montré sur la figure 5.12.
Contrairement à Delso et al. (2011), nous n’avons pas étudié l’impact des
mouvements cardiorespiratoires. Ces derniers ont estimé à partir de simula-
tions les valeurs mesurées sur des hyperfixations coronariennes en présence
de mouvement à 23% de leur pendant statique. Nous avons négligé sa contri-
bution sur notre modèle de lésion des artères carotides, moins affectée par
ces mouvements cardiorespiratoires, afin d’étudier les potentialités de nos mé-
thodes. Delso et al. (2011) ont montré que les méthodes de synchronisation
post-reconstruction étaient à proscrire puisqu’elles réduisaient de façon inac-
ceptable le rapport signal sur bruit dans les données à reconstruire. Récem-
ment, des méthodes de correction pendant la reconstruction ont été dévelop-
pées par Petibon et al. (2014) et ont montré une amélioration de plus de 30%
du contraste mesuré sur des lésions cardiaques.
D’après les résultats de notre étude, une estimation absolue du SUV réel est
fortement biaisée sans correction d’EVP mais présente une corrélation impor-
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tante avec le SUV réel et encore plus forte à la charge athéromateuse. L’appli-
cation d’une correction d’EVP peut fournir une mesure moins biaisée et plus
corrélée au SUV tout en réduisant sa dépendence au volume métabolique.
Synthèse et conclusion
Dans ce chapitre, nous avons étudié l’impact du niveau de bruit, des pa-
ramètres de reconstruction itérative (nombre d’itérations, taille des voxels re-
construits, post-filtrage) et de la méthode d’analyse sur la quantification abso-
lue de lésions athéromateuses inflammatoires à partir d’images TEP au [18F]-
FDG. Sur la base de simulations réalistes, nous avons montré que les mesures
étaient très biaisées, puisqu’elles étaient comprises entre 10% et 45% du SUV
réel selon la méthode employée. Nous avons pu démontrer qu’une moyenne
dans un VOI ne confère aucun avantage puisque la réduction de la variabilité
est faible tandis que le biais introduit par le moyennage est important. D’après
ces résultats, nous recommandons donc qu’une quantification absolue sur des
images reconstruites avec un algorithme itératif de type OSEM soit pratiquée
à l’aide du voxel d’intensité maximale, pour des voxels de 2.5 mm ou plus, en
utilisant un minimum de 80 itérations effectives sans aucun post-filtrage.
Dans la deuxième partie de ce chapitre, nous avons étudié l’apport de deux
méthodes de modélisation de la FDP dans la reconstruction OSEM. Nous avons
montré qu’un modèle simplifié de convolution 3D dans l’espace image était
équivalent à un modèle plus élaboré dans l’espace des projections. Nous avons,
de plus, montré que l’incorporation de ce modèle pouvait réduire l’erreur de
mesure de près de 10% du SUV réel sur le modèle de lésions sans introduire
de variabilité importante sur la mesure.
Enfin, nous avons montré en troisième partie de ce chapitre, qu’une correc-
tion explicite d’EVP pouvait fournir une mesure plus corrélée au SUV réel et
moins dépendante de la géométrie des lésions.

Conclusion et perspectives
Au cours de ce travail, dédié à la caractérisation et à l’amélioration des tech-
niques de TE pour quantifier des lésions athéromateuses, nous avons montré
que la TE, et en particulier la TEP au [18F]-FDG, était susceptible d’appor-
ter des réponses aux besoins non couverts pour une prise en charge adaptée
de la pathologie (chapitre 1). En revanche, ces modalités souffrent d’une ré-
solution spatiale médiocre et d’un bruit important dans les données, liés à
l’acquisition et à la reconstruction des images (chapitre 2). Nous avons mis en
évidence que les protocoles d’acquisition, de reconstruction et d’analyse sui-
vis dans la littérature ne font l’objet d’aucun consensus et peuvent être très
variables (chapitre 3). C’est en particulier le cas du nombre d’itérations recons-
truites lorsque des algorithmes itératifs sont utilisés et de l’application d’un
post-filtrage. Nous avons généré trente-six acquisitions par simulation MC à
partir d’un modèle original de lésion athéromateuse inflammatoire, paramétré
par ses dimensions et son activité métabolique (chapitre 4). Grâce à ces don-
nées, nous avons établi que le nombre d’itérations doit être suffisant (> 80) et
qu’aucun post-filtrage ne doit être appliqué pour maximiser le recouvrement
de l’activité. Nous avons montré que, sur des lésions homogènes, la mesure
était stable et que le voxel d’intensité maximale (pour des voxels reconstruits
de 2.5 mm ou plus de côté) était plus adapté que les moyennes dans un VOI.
Nous avons ensuite montré que l’incorporation de modèles de réponse du
détecteur dans la reconstruction des images pouvait améliorer significative-
ment la quantification. Enfin, nous avons montré que malgré les améliorations
apportées, le biais de mesure introduit par l’EVP reste très grand et qu’un
contraste minimal de 4 par rapport à l’activité sanguine est nécessaire pour
que la lésion soit détectée. L’application d’une correction d’EVP peut fournir
une estimation plus exacte, réduit fortement la sensibilité des mesures aux di-
mensions de la lésion, et augmente la corrélation à l’activité réelle. Les mesures
non corrigées présentent une corrélation importante à l’activité totale dans la
lésion, illustrant leur intérêt clinique démontré dans la littérature biomédicale.
Dans ce travail, nous avons choisi de caractériser les performances des
méthodes d’acquisition, reconstruction et quantification sur images simulées.
Ceci a permis de réduire le nombre de paramètres qui variaient aux seuls
paramètres étudiés et de disposer de la vérité terrain. Notre travail pourrait
être poursuivi en étudiant des paramètres additionnels liés au modèle de la
pathologie, au système d’acquisition, à la reconstruction des images et à la
quantification. Les mouvements physiologiques pourraient être simulés, au-
torisant une caractérisation des erreurs introduites en fonction de la position
de la lésion dans l’arbre artériel et une évaluation de méthodes de correc-
tion. D’autres radiotraceurs, spécifiques de l’inflammation ou d’autres pro-
cessus biologiques, pourraient être évalués en suivant notre approche, laquelle
pourra être aisément adaptée à d’autres traceurs de l’inflammation ou du cœur
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lipidique. Grâce à des images réelles précliniques (qui ont l’avantage de per-
mettre un accès à la vérité terrain) et cliniques, il serait pertinent d’évaluer
le caractère prédictif des mesures quantitatives sur l’occurence d’événements
cardio-vasculaires. En particulier, l’intérêt clinique à caractériser l’inflamma-
tion par une mesure focale (avec ou sans correction d’EVP, normalisée ou non
par l’activité sanguine) ou, a contrario, par une mesure globale pourrait être
déterminé. D’autres indices reflétant la charge athéromateuse sur plusieurs lé-
sions d’un ou de plusieurs segments artériels pourraient être considérés. La
mise en œuvre de méthodes de restauration d’image et de corrections d’EVP
basées sur l’anatomie des vaisseaux pourrait être poursuivie en utilisant des
acquisitions TDM avec agent de contraste, des acquisitions IRM des nouveaux
systèmes hybrides ou même d’autres modalités haute résolution (Echographie
Intra Vasculaire (Echo-IV), Tomographie en Cohérence Optique (TCO)). Enfin
des outils logiciels à l’usage des services cliniques pourraient être développés
afin d’expérimenter des méthodes quantitatives plus élaborées et d’en apré-
hender la valeur ajoutée sur le diagnostic et le suivi des patients atteints de
pathologies de la paroi vasculaire.
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